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1. CONCEPTOS GENERALES DE BIOMATERIALES
Los biomateriales son materiales sintéticos o naturales modificados artificialmente y
utilizados para sustituir o reforzar un tejido ú órgano [ 1]. El ámbito de aplicación de los
biomateriales es muy extenso y abarca campos tan diversos como la ortopedia, la
cirugía cardíaca, la oftalmología, la cirugía estética, la odontología... El progreso de la
investigación en este campo ha sido extraordinariamente rápido y son prometedores los
numerosos materiales que ya existen en el mercado o cuyo desarrollo se encuentra en
una fase avanzada. Para el estudio y desarrollo de los biomateriales es necesario tener
en cuenta áreas muy diversas que van desde la ciencia de materiales, pasando por el
diseño, las técnicas quirúrgicas, la biología y las distintas especialidades médicas. No
obstante, en el desarrollo de cualquier biomaterial se deben tener presentes unas
exigencias fundamentales, tales como la biofuncionalidad y la biocompatibilidad.
La biofuncionalidad que debe cumplir un determinado biomaterial dependerá de la
misión para la que esté diseñado [2]. Por ejemplo, en el caso de los materiales
destinados a reemplazar componentes del aparato locomotor, los implantes deben
posibilitar una buena transmisión del esfuerzo entre el hueso y el implante [3] y una
resistencia mecánica, que aseguren la permanencia del implante a largo plazo [2].
Por otra parte, la biocompatibilidad de un biomaterial puede ser definida como su
capacidad para ser utilizado en una aplicación específica con una respuesta adecuada del
huésped [4]. Hay que tener en cuenta, sin embargo, que el cuerpo humano constituye
por naturaleza un entorno químico y biológicamente hostil para cualquier material
extraño. Por tanto, las propiedades del material implantado pueden alterarse por acción
de los fluidos fisiológicos [5]. Además, todos los biomateriales provocan una respuesta
local por parte del huésped que tiene lugar en la interfaz implante-tejido. Atendiendo a
la respuesta fisiológica del tejido frente al implante, los biomateriales se pueden
clasificar en: biotolerables, casi inertes y bioactivos [6].
Los materiales biotolerables, tales como el acero inoxidable, las aleaciones de Co-
Cr y el polimetilmetacrilato (PMMA), se caracterizan por la formación de un tejido
fibroso que aísla al implante del entorno e impide su estrecha unión con el hueso [7-9].
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Los denominados materiales inertes, tales como la alúmina y la zirconia [ 10,11 ] se
caracterizan por el contacto directo con el hueso, fenómeno llamado osteointegración.
Branemark y col. [ 12] definieron osteointegración como "una unión directa estructural y
funcional entre el tejido óseo y la superficie del implante". Sin embargo, la utilización
del microscopio electrónico ha demostrado la existencia de una pequeña lámina,
constituída principalmente por proteoglicanos, en la interfaz hueso-implante, en vez de
la aposición directa del hueso, hipótesis basada en las observaciones realizadas con el
microscopio óptico [13-15]. Este tipo de osteintegración también se ha observado en el
Ti y sus aleaciones [8,15,16], y constituye una excepción dentro del grupo de
biomateriales metálicos. En cualquier caso, en la actualidad se sabe que ningún material
es completamente inerte cuando está en contacto con los tejidos vivos. De ahí que se
haya comenzado a denominar a la alúmina y a la zirconia como materiales casi inertes.
Finalmente, los materiales bioactivos presentan una respuesta muy específica en la
interfaz hueso-implante caracterizada por una unión química. Ejemplos de materiales
bioactivos son las cerámicas bioactivas, dentro de las cuales están los vidrios, las
vitrocerámicas y los fosfatos cálcicos como la hidroxiapatita [ 17-21 ]. Los materiales
bioactivos tienen en común la formación de una capa tipo apatita biológicamente activa
en su superficie cuando están en contacto con fluídos fisiológicos [22-24]. Dicha capa
es muy similar al componente mineral del hueso por lo que los osteoblastos (OB)
pueden proliferar y diferenciarse sobre ella. Esto permite que el tejido óseo crezca en
contacto directo con la capa tipo apatita, con lo que se establece una unión directa y
fuerte entre el implante y el tejido [25]. Los estudios de Marie y col. [26] han
demostrado que aunque la diferenciación de los OB humanos puede promoverse sobre
hidroxiapatita, la proliferación se reduce, lo que limita la cantidad de matriz formada
sobre este biomaterial in vitro.
Por otra parte, se puede establecer una clasificación de los biomateriales en función
de la naturaleza química del material: naturales y artificiales. Los artificiales se
clasifican a su vez en: polímeros, cerámicas, metales y materiales compuestos [27].
Cada grupo está más indicado para una aplicación en concreto, debido precisamente a
las diferencias que presentan en su naturaleza química y en sus propiedades. Esta
clasifcación, aplicada a los materiales utilizados en clínica ortopédica, será desarrollada
en el siguiente apartado.
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2. MATERIALES UTILIZADOS EN ARTROPLASTIAS
Los principales materiales utilizados para la fabricación de endoprótesis son las
aleaciones metálicas, que generalmente constituyen un sistema de articulación con
polietileno de ultraalto peso molecular (UHMWPE) [28]. Aunque inicialmente se
utilizaron con este propósito los aceros inoxidables, actualmente las aleaciones de
cobalto-cromo-molibdeno (Co-Cr-Mo) y la de titanio-6aluminio-4vanadio (Ti-6A1-4V)
constituyen las alternativas más adecuadas [29-32]. Frente al cemento de PMMA,
utilizado en la fijación de las prótesis metálicas, las cerámicas de fosfato cálcico, como
la hidroxiapatita, están siendo utilizadas como recubrimiento superficial de dichas
prótesis para mejorar la respuesta ósea [33,34]. Además, cerámicas como la alúmina y
la zirconia, se están utilizando en el sistema cabeza-cotilo, articulando consigo mismas
o con polietileno para prolongar la vida útil de la prótesis [10,35]. Además de las
propiedades de los materiales, el diseño de los mismos y el método de fijación al
sistema musculoesquelético son factores importantes que condicionan la vida y eficacia













Los polímeros tienen dos aplicaciones fundamentales en artroplastia. La primera es
como método de fijación entre el implante y el hueso en las prótesis cementadas, es el
caso del PMMA. La segunda es como componente de las superficies articulantes tanto
en el cotilo, que es la pieza que va alojada en el acetábulo de las prótesis de cadera,
como en el platillo tibial en las de rodilla. El material utilizado con este fin es el
UHMWPE, en el que nos detendremos a continuación.
• Polietileno de ultraalto peso molecular (UHMWPE^
El polietileno es un polímero de la molécula de etileno, y existen tres grados. El de
baja densidad, el de alta densidad y el de ultraalto peso molecular, que con un peso
molecular superior a un millón proporciona unas propiedades mecánicas superiores a las
de los otros dos. Estas propiedades mejoradas se podrían resumir en: resistencia
mecánica, ductibilidad y resistencia al desgaste [36], características que han hecho que
las prótesis totales tanto de cadera como de rodilla utilicen el UHMWPE en las
superficies articulantes. Aunque existen otros diseños cerámica-cerámica, cerámica-
metal, o metal-metal, éstos presentan una tasa de uso pequeña en el mercado en relación
al par clásico metal/polietileno.
El UHMWPE es un sólido viscoplástico que tiene dos fases las cuales consisten en
dominios cristalinos dentro de una matriz amorfa. La fase cristalina consta de cadenas
de átomos de carbono plegadas y empaquetadas en láminas de 20 a 50 nm de espesor y
de 10 a 50 µm de longitud. El espaciamiento interlaminar es de 50 nm [37]. La fase
amorfa consiste en cadenas del polímero orientadas al azar enlazadas por cadenas
moleculares que conectan entre sí las láminas y proporcionan la resistencia a la
deformación mecánica.
Tanto la composición química como el proceso de elaboración del UHMWPE tienen
una importancia decisiva a la hora de mejorar las propiedades. de resistencia al desgaste
de las prótesis [38]. Hoy día se sabe que las partículas de desgaste de UHMWPE
producidas en las articulaciones, están directamente relacionadas con el aflojamiento
aséptico de las prótesis [39-42J. Se entiende por aflojamiento aséptico la pérdida de
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fijación de los componentes de la prótesis al hueso, sin infección asociada, lo que causa
su falta de funcionalidad y dolor al paciente, requiriendo en ocaciones una segunda
intervención. Debido a ello, se intenta que la generación de partículas en las
articulaciones artificiales sea la menor posible. Por ejemplo, se conoce que la
esterilización mediante la irradiación gamma en ambiente oxidante aumenta la tasa de
desgaste del polímero [43], lo que ha causado el abandono de este método de
esterilización por los principales fabricantes desde 1998. Han surgido otras alternativas
como la radiación gamma en atmósfera de nitrógeno, de argón o al vacio, la
esterilización con óxido de etileno y por un plasma de gas a baja temperatura [44] .
A lo largo de los años han sido numerosas las modificaciones que se han hecho
sobre el UHMWPE, con el fin de mejorar su resultado en clínica. Sin embargo, hasta el
momento, sólo los polietilenos entrecruzados son los que han mostrado mejoras en el
comportamiento en artroplastias de cadera o de rodilla [45]. Estas mejoras se han visto
reflejadas en unas menores tasas de desgaste in vivo y menor número de focos de
osteolisis desarrollados. Las técnicas utilizadas para conseguir los polietilenos
entrecruzados comprenden desde la radiación con rayos gamma hasta la utilización de
aditivos tales como los peróxidos o los silanos [46]. Por otra parte, la tecnología del
entrecruzamiento afecta a las propiedades mecánicas del polietileno, lo cual se
manifiesta en una disminución de la tenacidad, la rigidez y la dureza del polímero [47].
Esta aparente contradicción entre menores valores de dureza y mayor resistencia al
desgaste no ha sido explicada en la literatura científica.
2.2. Cerámicas
Los materiales cerámicos se caracterizan en primer lugar por su biocompatibilidad,
y su gran resistencia a la compresión y al desgaste. Tienen como inconveniente su gran
fragilidad, ya que son incapaces de sufrir deformación plástica [48].
Las cerámicas, vidrios y vitrocerámicas incluyen un amplio rango de composiciones
inorgánicas no metálicas con distintas microestructuras. Por su comportamiento en el
organismo se dividen en: casi inertes, como la alúmina y la zirconia [10,11,35,49],
bioactivas como los biovidrios, las vitrocerámicas y las cerámicas de fosfato de calcio
5
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[ 17-24], ejemplo de las cuales es la hidroxiapatita, y por último las cerámicas
biodegradables o reabsorbibles como el fosfato tricálcico [50].
En la actualidad, la alúmina se utiliza como constituyente de las cabezas femorales
y/o del componente acetabular y la hidroxiapatita como cubierta para la fijación en la
interfaz de vástagos protésicos. Estas cerámicas son las de uso más extendido en cirugía
ortopédica, por lo que centraremos nuestra atención en ellas.
• Oxido de aluminio: a-alúmina
El óxido de aluminio se presenta en varias formas polimorfas, dependiendo de sus
condiciones de síntesis. La fase utilizada como cerámica casi inerte es la a-alúmina o
corindón, de microestructura policristalina. En ella los aniones oxígeno forman un
empaquetamiento hexagonal compacto y los cationes aluminio se distribuyen
simétricamente en los huecos octaédricos. La composición química de la alúmina de
alta pureza está especificada por la ASTM (American Society for Testing and
Materials). Según esta normativa, la alúmina para implantes debe tener una pureza
superior al 99,5 %, ya que las impurezas se sitúan en las fronteras de grano empeorando
sus propiedades mecánicas. Se admite un contenido de impurezas menor de 0,1 % en
total entre Si02 y óxidos alcalinos, principalmente Na20 y un tamaño de grano
homogéneo e inferior a 7 µm. El tamaño de grano, la porosidad, la densidad y la
cristalinidad son .variables que afectan a sus propiedades mecánicas. Generalmente a
menor tamaño de grano y menor índice de porosidad, mayor es su resistencia [48].
La alúmina fue introducida en 1969 por Boutin [51] en un modelo protésico de
cadera en el que tanto cabeza femoral como cotilo estaban constituídos por alúmina. El
objetivo era sustituir la combinación clásica polietileno-metal, ya que se conocía que la
respuesta biológica a las partículas de desgaste y particularmente a las partículas de
polietileno constituía el principal factor responsable de la osteolisis periprotésica y del
aflojamiento aséptico [39-42]. Hasta ahora, las series clínicas publicadas del par
alúmina-alúmina en cadera han mostrado excelentes resultados a largo plazo en
pacientes jóvenes [52]. Se ha comprobado que la tasa de desgaste del par cerámica-
cerámica es 4000 veces menor que la del par metal-polietileno [53]. Sin embargo, a
pesar de su gran resistencia al desgaste y de ser considerada casi inerte [11,49], su
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aplicación clínica es menor del 5% de las artroplastias totales de cadera y está limitada
a Europa. Esto se debe principalmente a que el proceso de manufactura de la alúmina es
un proceso de alta tecnología que debe estar bien controlado para proporcionar alúmina
de alta calidad y pureza que asegure el éxito clínico. Para ello los componentes de
alúmina deben tener un tamaño de grano pequeño, < 7 µm, alta densidad y elevada
pureza (99,5 %).
• Fosfato cálcico: hidroxiapatita
La parte mineral del hueso y de los dientes consiste en una apatita de fosfato cálcico
similar a los cristales de hidroxiapatita [Calo(PO4)6(OH)Z]. El término general "apatita"
incluye un conjunto de minerales de composición Alo(B04)6(X)Z con distintas relaciones
Ca/P, que cristalizan en el sistema hexagonal.
A= Ca, Sr, Ba, Cd...
B= P, C03, V, As...
X= OH, C03, O, BOZ...
La hidroxiapatita es un fosfato cálcico que incluye hidróxido con una relación Ca/P
de 1,67 [54].
La propiedad más interesante de la hidroxiapatita es su excelente biocompatibilidad
[25], como resultado de su unión química con los tejidos duros. Desde el punto de vista
mecánico posee una baja resistencia a la fractura por lo que ha de ser utilizada en
lugares del esqueleto no sometidos a carga. Así, las aplicaciones más importantes de la
hidroxiapatita en el campo de la cirugía ortopédica son como rellenos de defectos óseos
y en las articulaciones artificiales como recubrimientos de los metales o las aleaciones,
los cuales proporcionan las propiedades mecánicas [55]. Su empleo como elemento
bioactivo para mejorar la fijación de las prótesis articulares de cadera se inició en la
primera mitad de la década de los ochenta [56], precediendo en casi diez años a su
introducción en los implantes de rodilla [57].
El proceso de incorporación de la cerámica sobre el metal es complejo, siendo la
técnica más utilizada la de pulverización a altas temperaturas [58].
Aunque los resultados iniciales de las prótesis de cadera y rodilla con interfaz
hueso-hidroxiapatita son a corto y medio plazo muy alentadores [55,59], las
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posibilidades de desprendimiento y delaminación de la capa cerámica, de su reabsorción
o degradación y los efectos de sus partículas sobre la fijación de la articulación artificial
han de ser tomadas en consideración [60-62].
Con el fin de mejorar las propiedades mecánicas de la hidroxiapatita, se están
investigando materiales compuestos mediante la adición de polvos de zirconia [63].
2.3. Metales
Los materiales metálicos, por sus propiedades de alta resistencia y gran ductilidad,
son ideales para el soporte de carga, por lo que son ampliamente utilizados para la
reparación o reconstrucción del esqueleto. Las aleaciones metálicas más utilizadas en
aplicaciones ortopédicas son los aceros inoxidables, las aleaciones de Co-Cr, el Ti y sus
aleaciones [28-32,64].
• Aceros inoxidables
El más utilizado es el acero inoxidable 316L (ASTM F-56). Se trata de una aleación
con base de Fe con un 17 a 20 % de Cr, un 10 a 14 % de Ni, un 2 a 4% de Mo y menos
de un 0,03 % de C. El Cr genera una película protectora, autorregeneradora de óxido de
cromo (Cr203) que proporciona una gran resistencia a la corrosión. La presencia de
aleantes como Ni y Mo y un contenido bajo en C aumentan esta resistencia a la
corrosión de los aceros inoxidables [27].
Los aceros inoxidables, especialmente el 316L y el 316LVM (ASTM-F-138), éste
último producido mediante fusión al vacio y que mejora la resistencia a la fatiga, tienen
su aplicación ortopédica principal en la fabricación de clavos intramedulares, tornillos y
placas de osteosíntesis, materiales que pueden ser retirados una vez que termine su
misión temporal [65]. La utilización de los aceros inoxidables en prótesis articulares que
exigen una larga vida útil es cada vez menor, ya que a pesar de su moderada resistencia
a la corrosión, están sujetos a otros tipos de procesos químicos combinados con factores
mecánicos como la corrosión bajo tensión [66]. Esto no solo empeora las propiedades
mecánicas de la aleación debido a la presencia de fisuras, sino que lleva también a la
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liberación de iones metálicos en el tejido circundante y a unas consecuencias biológicas
indeseables [67,68].
• Aleaciones de Co-Cr
Existen básicamente dos tipos de aleaciones de Co-Cr, una de ellas es la aleación
CoCrMo, que se utiliza para piezas moldeadas, mientras que la otra aleación CoNiCrMo
es adecuada para piezas forjadas en caliente [27]. La ASTM recomienda cuatro tipos de
aleaciones de Co-Cr para aplicaciones en implantes: (1) la CoCrMo (F75) para moldeo,
(2) la aleación CoCrWNi (F90) para forja, (3) la aleación CoNiCrMo (F562) para forja
y(4) la aleación CoNiCrMoWFe (F563) para forja. De ellas solo la F75 y la F562 se
utilizan extensamente en la fabricación de implantes. La F75 carece de propiedades
mecánicas adecuadas para resistir condiciones de carga y ciclos altos, debido a los
defectos inevitables del moldeado, por lo que no es adecuada para fabricar vástagos
femorales. La F562, elaborada mediante forjado y compresión isostática caliente es una
aleación con menor número de defectos, lo que mejora la resistencia a la deformación
en un 80%. A1 igual que en los aceros inoxidables, el contenido de Cr de estas
aleaciones genera una película pasiva altamente resistente que contribuye
sustancialmente a la resistencia a la corrosión, en especial a la corrosión por hendiduras.
Los elevados valores de resistencia y límite de fatiga de la aleación F562 forjada, unido
a la excelente resistencia a la corrosión y biocompatibilidad, la hacen adecuada para
aplicaciones que impliquen tiempos prolongados de servicio bajo flexión y carga, como
es el caso de los componentes femorales en las prótesis totales de cadera y de rodilla
[28].
• Aleaciones de Ti
El Ti y sus aleaciones son de especial interés en aplicaciones de artroplastia, por su
notable biocompatibilidad y su alta resistencia a la corrosión, superior a la de los aceros
inoxidables y aleaciones de Co-Cr [29-31,69]. Esta resistencia a la corrosión se debe a
la formación de una capa compacta de óxido de Ti en la superficie, que es estable bajo
la acción de los líquidos orgánicos.
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Existen cuatro grados de materiales de Ti comercialmente puros (Ticp) y que se
diferencian en los porcentajes de los elementos contaminantes. El contenido de
impurezas como el oxígeno, el hierro y el nitrógeno debe controlarse cuidadosamente,
puesto que el oxígeno en particular ejerce gran influencia sobre la ductilidad y la
resistencia del material. El Ticp se utiliza en la capa porosa de las prótesis totales no
cementadas basadas en Ti [8,16].
La aleación de Ti6A14V se utiliza ampliamente en la fabricación de implantes
[29,31]. La adición de elementos aleantes al Ti le confiere la posibilidad de modificar
sus propiedades mecánicas en un amplio rango. Por ejemplo, le permiten aumentar la
resistencia a la fatiga de la aleación.
El Ti y sus aleaciones tienen un módulo elástico que es aproximadamente la mitad
del de los aceros inoxidables y de las aleaciones de Co-Cr. Su módulo de 100
gigapascales (GPa) es todavía unas 6 veces mayor que el del hueso cortical (17 GPa).
Esta característica de menor rigidez hace aconsejable la utilización de los vástagos
femorales de TiA1V en prótesis no cementadas en la cadera [28,70]. De esta forma, se
contribuye a disminuir el efecto de protección frente a la carga, que consiste en la
aparición de áreas de osteopenia (debilitamiento del hueso), próximas a implantes
articulares, al recibir éstos la carga mecánica y reducir el estímulo mecánico necesario
para mantener la masa ósea [71-73].
Una desventaja de las aleaciones de Ti es su baja resistencia frente al desgaste
[69,74], por lo que no se utilizan como constituyentes de las cabezas femorales y
superficies condíleas, dando lugar al desarrollo de las prótesis modulares [32]. En ellas
son comunes las cabezas de Co-Cr, con gran resistencia al desgaste y los vástagos de
TiA1V en la cadera. De esta forma se aprovecha la menor rigidez de los vástagos de
TiAIV y a la vez, sus características como material más bioinerte ante la reacción ósea
de fijación en la interfaz. Por otra parte, la abrasión entre el vástago femoral y el
cemento es otra fuente importante de partículas de desgaste. Se ha propuesto que la
menor rigidez de los vástagos femorales de Ti aumentan el riesgo de fractura del
cemento al ser mayor la carga mecánica de éste, si se compara con los componentes de
Co-Cr. Una vez fracturado el cemento se puede producir la abrasión de la superficie de
TiA1V. Por lo tanto, los componentes femorales de aleaciones de Ti no se deben utilizar
en prótesis cementadas. En la rodilla, aunque el efecto de protección sobre la carga no
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ha sido un factor a considerar, para evitar el desgaste, se prefieren los componentes
femorales de Co-Cr tanto en prótesis cementadas como no cementadas [28,75].
2.4. Tratamientos superficiales de los metales
Los materiales metálicos, como los aceros inoxidables, las aleaciones de Co-Cr y el
Ti y sus aleaciones, por sus excelentes propiedades mecánicas, son ideales para soportar
carga, pero presentan inconvenientes como son la corrosión y el desgaste y en
consecuencia una comprometida biocompatibilidad. Con el fin de aunar las propiedades
mecánicas con una buena tolerancia por el organismo, se ha recurrido a la modificación
de la superficie de los metales y sus aleaciones mediante diversas técnicas, como son la
implantación iónica [76,77] , el depósito de un recubrimiento cerámico casi inerte
[78,79] o bioactivo [33,34], y más recientemente proporcionando al metal la capacidad
de comportarse como bioactivo por sí mismo [80-82].
La implantación iónica de nitrógeno ha llevado a la mejora de las propiedades de
desgaste de las aleaciones de Ti, además de constituir una barrera frente a la liberación
de iones. Trabajos recientes han demostrado las buenas propiedades mecánicas y de
biocompatibilidad de estos recubrimientos [76,77].
Otro de los recubrimientos que se obtienen sobre sustratos metálicos son las
cerámicas casi inertes, concretamente la alúmina [78,79]. En esta línea se ha planteado
la posibilidad de utilizar como material para prótesis articulares la superaleación ODS
MA 956 con una composición nominal en tanto por ciento 20Cr-SAI-O,STi-O,SY203,
0,01 C y el resto Fe [83]. Es por tanto un acero inoxidable ferrítico Fe-Cr-AI, de
estructura cristalina cúbica centrada en el cuerpo, endurecido adicionalmente por
dispersión de óxidos. Este acero inoxidable, tras un tratamiento térmico a 1100°C
durante 50-100 h[79,84] , genera en su superficie una delgada capa de a-alúmina muy
compacta y bien adherida. En este caso se combinan las buenas propiedades mecánicas
del sustrato base [85] con las buenas propiedades frente a la corrosión y al desgaste
[86-89] y la buena biocompatibilidad que cabe esperar le confiera la capa de a-alúmina
[11].
Otra posibilidad es la utilización de recubrimientos de cerámicas bioactivas, lo que
permite la unión directa con el hueso y mejora la fijación inicial del hueso al implante
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[33,34]. En la práctica clínica se utilizan metales cubiertos de hidroxiapatita por el
método de pulverización a altas temperaturas [55-59]. Esta técnica presenta algunos
inconvenientes como son la falta de adherencia del recubrimiento al sustrato y la no
uniformidad de la capa depositada. Algunos estudios in vivo han mostrado que la
pérdida del recubrimiento de hidroxiapatita parece ser progresiva, lo que incrementa el
desgaste del polietileno y produce osteolisis y aflojamiento aséptico del implante
[60-62].
La modificación superficial que ha surgido más recientemente consiste en dotar al
metal o aleación de bioactividad. Se ha demostrado que el Ticp y sus aleaciones e
incluso otros metales como el tántalo, son capaces de la unión química al hueso a través
de una capa de apatita formada en la superficie del metal en contacto con suero
fisiológico. Ésto se consigue mediante un simple tratamiento con NaOH y calor,
resultando una capa de titanato o tantalato sódico que induce la nucleación de la apatita
en su superficie [80-82].
3. EL HUESO COMO TEJIDO VIVO
El hueso es un tejido conectivo especializado que constituye, junto con el cartílago,
el sistema esquelético. Tiene 3 funciones: a) mecánica, b) protectora y c) metabólica.
Los constituyentes fundamentales del hueso son un componente orgánico, constituído
por células y matriz extracelular y un componente mineral, que sirve como reserva de
iones calcio y fosfato, necesarios para mantener la homeostasis sérica, esencial para la
vida.
3.1. Composición y tipos de hueso
Hay dos tipos principales de hueso. El hueso cortical o compacto, presente
principalmente en los huesos largos, y el hueso trabecular o esponjoso, predominante en
las vértebras, extremos de los huesos largos y en las costillas. Aunque la composición
celular y de elementos de matriz es la misma en ambos tipos de hueso, tienen
diferencias estructurales y funcionales. La principal diferencia estructural es, que por
unidad de volumen, el 80-90 % del hueso cortical está calcificado, mientras que en el
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trabecular sólo lo está el 15-25 %[90]. Esto conduce a una gran diferencia funcional: el
hueso cortical tiene principalmente funciones mecánicas y de soporte, mientras que el
hueso trabecular realiza fundamentalmente las funciones metabólicas.
3.2. Tipos de células óseas y matriz extracelular
Los constituyentes fundamentales del hueso son las células y la matriz extracelular.
Esta última es particularmente abundante en este tejido y está compuesta por fibras de
colágeno, proteínas no colágenas y cristales de hidroxiapatita.
• Osteoclastos (OC)
El OC es una célula gigante multinucleada de gran tamaño (50-100 µm), con
numerosos lisosomas, ribosomas, y un aparato de Golgi muy desarrollado. La
característica morfológica más destacable de estas células es el borde en cepillo, que
consiste en invaginaciones y repliegues de la membrana plasmática, que permite el
íntimo contacto con la superficie ósea, que inicia la resorción [90].
Proceden de un precursor pluripotencial que comparten con células del linaje
monocito-macrófago en la médula ósea [91,92]. El desarrollo de los OC a partir de los
precursores hematopoyéticos necesita la presencia de células estromales
osteoprogenitoras y células osteoblásticas [93,94]. Además de hormonas sistémicas
como la hormona paratiroidea (PTH) y la vitamina D3 (1,25(OH)zD3), factores locales
tales como varias interleuquinas, IL-1, IL-3, IL-6, IL-11, el factor de necrosis tumoral
(TNF), el factor estimulador de colonias de granulocitos y macrófagos (GM-CSF),





Derivan de células estromales osteoprogenitoras de la médula ósea, células de
origen mesenquimal y que contribuyen al mantenimiento de la población osteoblástica
al tener una alta capacidad proliferativa [95,96]. Estas células se diferencian en primer










Fig. 2. Linaje de las células osteoblásticas desde precursores estromales hasta el estadio final u
osteocito. '
Los OB activos, encargados de la producción de los constituyentes de la matriz, son
células mononucleares cuboidales de diámetro de 20 a 30 µm, con un retículo
endoplásmico y un aparato de Golgi bien desarrollado. Una vez sucede la
mineralización, algunos OB son embebidos dentro de la matriz y se definen como
osteocitos, considerados el estadío de diferenciacion final de los OB. Los osteocitos se
caracterizan por extensiones de la membrana plasmática a través de las cuales se
comunican con los OB y también con otros osteocitos. Los OB a su vez, establecen
similares contactos ^célula-célula con las células del estroma. Así, OB, osteocitos y
células del estroma están en contacto fisico, formado una red de comunicación, que
probablemente coordine sus funciones [97].
Los OB, células comprometidas en la formación ósea, tienen las siguientes
funciones concretas:
1) Son responsables de la producción de proteínas de matriz, como el colágeno tipo I,
la osteocalcina, la osteopontina, la osteonectina y la sialoproteina ósea [98-100].
2) Producen factores de crecimiento que son almacenados en la matriz, tales como
factor de crecimiento transformante (3 (TGF-^i), proteínas morfogenéticas óseas
(BMPs), el factor de crecimiento derivado de plaquetas (PDGF) y el factor de
crecimiento similar a la insulina-I (IGF-I) [ 101 ]. Estos factores podrían estar
implicados en el acoplamiento entre la formación y la resorción óseá.
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3) Los OB también mineralizan la nueva matriz formada. Producen cantidades
elevadas de fosfatasa alcalina [ 102], presente en las vesículas de matriz que podrían
estar mediando la mineralización [103], aunque fosfolípidos y proteoglicanos
podrían ser también importantes en este proceso.
4) Además los OB son necesarios para el proceso de resorción [ 104,105], ya que
durante éste, se producen interacciones célula-célula entre OB y OC, a través de la
producción de enzimas proteolíticas producidas por los OB y requeridas por los OC
para que la resorción ocurra.
Por otra parte, los OB expresan receptores para hormonas sistémicas como la PTH,
la 1,25(OH)ZD3, los estrógenos y la hormona del crecimiento, que tienen un importante
papel en el acoplamiento entre la formación y la resorción ósea.
• Matriz extracelular.
La matriz extracelular ósea no es metabólicamente inerte sino que se regenera
constantemente a lo largo de la vida como consecuencia del remodelado óseo [106].
Esta matriz proporciona elasticidad y flexibilidad al hueso, determinando también su
organización estructural.
La matriz ósea está formada por colágeno, principalmente colágeno tipo I, proteínas
no colágenas y cristales de hidroxiapatita Ca8,3(P04)4.3(C03)X(HP04)Y(OH)0,3.
Las proteínas no colágenas incluyen un conjunto numeroso siendo las más
abundantes la osteocalcina, que es casi totalmente específica de hueso, y la
osteonectina. Otras macromoléculas encontradas en la matriz ósea son los
proteoglicanos y las proteínas de adhesión. Estas últimas tienen en común la secuencia
RGD (Arg-Gly-Asp), que es responsable de mediar la adhesión de estas proteínas a las
integrinas presentes en las superficies celulares. Estas proteínas de adhesión incluyen
fibronectina, osteopontina, trombospondina y sialoproteína ósea [107,108].
Además, la matriz ósea contiene diversos factores de crecimiento como el TGF-(3, el





El tejido óseo está remodelándose constantemente a lo largo de la vida adulta, un
proceso iniciado por la resorción de hueso por los OC seguida de la formación de hueso
nuevo por los OB [110]. Ambos tipos celulares forman la "unidad de remodelado óseo"
denominada así por Frost en 1964 [ 111 ], que representa la unidad funcional del tejido.
Bajo circunstancias fisiológicas normales, estos dos procesos, resorción y formación,
están acoplados, siendo responsables de la renovación del esqueleto, lo que permite el
mantenimiento de la integridad estructural y de la función metabólica [112].
La activación osteoclástica inicia el remodelado óseo. Esta activación parece tener
lugar a través de interacciones entre las integrinas con proteínas de la matriz ósea como
la osteopontina [ 113], o por señales estimuladoras producidas por células del sistema
inmune. Las células del linaje osteoblástico parecen importantes para iniciar la
resorción. Los precursores de los OB y de los OC pueden interaccionar conduciendo a
la diferenciación, migración y fusión de los OC multinucleados [104,105]. Por otro
lado, los OB liberan enzimas proteolíticas que producen su retracción, permitiendo el
acceso de los OC a la superficie ósea.
Finalizada la fase de resorción, los OB activados forman el hueso nuevo. La
apoptosis de los OC precede a la quimiotaxis de los OB al lugar del defecto donde
proliferan rápidamente [90]. Uno de los mediadores implicados en ambos fenómenos
parece ser el TGF-(3, que junto con otros factores locales son liberados de la matriz ósea
durante el proceso de resorción e inician el de formación ósea [ 114,115]. Después de la
fase de proliferación tiene lugar la diferenciación de los OB a células maduras
caracterizadas por la expresión de colágeno tipo I, fosfatasa alcalina y osteocalcina. La













Fig. 3. Esquema del remodelado óseo que sucede gracias al acoplamiento entre OB y OC.
3.4. Fases del desarrollo del fenotipo osteoblástico
Estudios in vitro ponen de manifiesto cuatro fases bien diferenciadas durante el
desarrollo osteoblástico [116]: proliferación celular, maduración de la matriz
extracelular, mineralización y apoptosis (Fig. 4).
COL i: Colágeno tipo I FAIc : Fosfatasa Alcalina
OP :Osteopontina OC :Osteocalcina
Flg. 4. Fases del desarrollo del fenotipo osteoblástico. Durante la primera fase se produce una
elevada proliferación celular y una elevada síntesis de colágeno tipo I(COL 1), en la segunda fase se
alcanzan los niveles máximos de fosfatasa alcalina (FAIc) y, por último, en la fase de mineralización se
produce la máxima expresión de osteocalcina (OC) y osteopontina (OP).
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Durante la etapa de proliferación existe una expansión de la población celular
osteoblástica y tiene lugar la biosíntesis de colágeno tipo I que es liberado a la matriz
ósea. Finalizada la fase proliferativa, comienza la expresión de proteínas implicadas en
la organización de la matriz, como la fosfatasa alcalina, para hacerla competente a la
mineralización. La fase de mineralización ósea implica el depósito ordenado de cristales
de hidroxiapatita en la matriz de colágeno. En esta etapa se incrementa la expresión de
genes como la osteocalcina, la sialoproteína ósea y la osteopontina, paralelamente a la
acumulación de mineral. Por último, tiene lugar la apoptosis celular, fase en la que se
produce una elevada expresión de colagenasa.
4. PROBLEMÁTICA ACTUAL: PARTÍCULAS DE DESGASTE.
La pérdida periprotésica de hueso asociada a la osteolisis, con o sin aflojamiento
aséptico, es la causa de fracaso más común de las artroplastias totales [117-119].
Aunque factores mecánicos, un mal posicionamiento de la prótesis, así como el diseño
de la misma, el proceso de envejecimiento y el remodelamiento adaptativo pueden
contribuir a la pérdida de hueso después de una artroplastia, se considera que la reacción
biológica a las partículas de desgaste es el principal mecanismo implicado [ 120].
Las partículas de desgaste son generadas en varias localizaciones en una artroplastia
total por diferentes mecanismos, pudiendo alojarse en sitios diversos [121]. Dichas
partículas se producen fundamentalmente por procesos de fricción en la articulación
artifcial. El desgaste puede tener lugar por varios mecanismos. Por ejemplo, en el
desgaste por tercer cuerpo, partículas de hueso, de metal, poliméricas o de otros
componentes de la prótesis quedan atrapadas dentro de la articulación y en la interfaz de
los componentes de las prótesis modulares. También se produce desgaste en las
interfaces no articulantes debido a la abrasión del hueso con el vástago, sobre todo si el
vástago es de TiA1V. Las partículas generadas pueden quedar atrapadas en la
articulación o emigrar por la membrana fibrosa a la parte inferior del vástago [41].
También pueden ser distribuídas por los líquidos extracelulares y alcanzar el riñón, el
bazo, los pulmones y otros órganos [122].
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4.1. Estudios realizados sobre tejidos periprotésicos
Los estudios realizados sobre los tejidos periprotésicos retirados de pacientes tras el
fracaso de las prótesis o"postmorten" permiten obtener información acerca de las
propiedades del tejido en el momento de la retirada, pero no explican los procesos que
tienen lugar antes de este punto. Estos estudios han apoyado la hipótesis de que el tejido
membranoso que se forma alrededor de las prótesis aflojadas desempeña un importante
papel en la osteolisis.
La implantación de un material extraño viene acompañada de la formación de una
cápsula o membrana fibrosa [7-9], excepto cuando sucede la osteointegración
[8,12-16].
Las características del tejido alrededor de prótesis no osteointegradas pueden variar
ampliamente. Desde delgadas membranas fibrosas constituídas por fibras colágenas y
orientadas paralelamente a la superficie del implante, pocas células y pocas partículas,
en pacientes asintomáticos con implantes estables [7-9], hasta las membranas
interfaciales de las prótesis aflojadas, que aparecen radiológicamente como líneas claras
entre el implante y el hueso y con una composición celular, histológica y bioquímica de
características similares a las de la membrana sinovial [123]. Los tejidos de las prótesis
aflojadas, especialmente de aquéllos con osteolisis, contienen un gran número de
fibroblastos, macrófagos, células gigantes de cuerpo extraño, linfocitos en menor
número, numerosos vasos sanguíneos y partículas de desgaste de los materiales que
componen las prótesis [ 119,124,125]. Han sido numerosos los estudios en los que se ha
demostrado que las membranas procedentes de pacientes con prótesis aflojadas en
cultivo elaboran IL-1, IL-6, prostaglandina EZ (PGEZ), colagenasa, gelatinasa, TNF-a
[ 123,126-128], factores capaces de producir resorción ósea in vivo e in vitro [ 129].
Estos productos celulares, a través de complejos mecanismos, causan osteolisis
periprotésica, al exceder la capacidad reparativa de los tejidos fibroso y óseo, dando
como resultado el aflojamiento de la prótesis al hueso. Inicialmente, esta reacción
histológica adversa se atribuyó a las partículas del cemento de PMMA, ya que fue
encontrado en áreas focales de lisis tanto en prótesis estables como aflojadas, llevando
al concepto de enfermedad del cemento [ 130]. Para evitar esta complicación se propuso
la fijación sin cemento. Sin embargo la osteolisis periprotésica también sucede en las
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prótesis no cementadas, tanto en implantes estables como aflojados, lo que ha
conducido a utilizar un término más general: enfermedad de la partícula [42,119].
La mayoría de las partículas encontradas en las membranas periprotésicas están en
el rango micrométrico o submicrométrico y son apenas visibles al microsopio óptico
[39-42,131-133]. En casos de desgaste severo, pueden aparecer partículas grandes de
polietileno de varias decenas de micras de longitud. Las partículas de tamaño no
fagocitable son rodeadas de células gigantes, mientras que las partículas pequeñas son
fagocitadas por los macrófagos. La cantidad de partículas de desgaste,
predominantemente partículas de polietileno, ha sido relacionada con el número de
macrófagos en tejidos retirados de prótesis aflojadas [131,132]. Además, la pérdida de
hueso y la resorción ósea histológica parecen correlacionarse con la existencia en los
tejidos periprotésicos de macrófagos que contienen partículas [134].
Por otra parte, la utilización de las técnicas de inmunohistoquímica y de hibridación
in situ han reforzado la asociación entre los macrófagos de las membranas
periprótesicas y la producción de enzimas y citoquinas inductoras de osteolisis como
respuesta a las partículas de desgaste [ 127,135,136]. Así, Jinarek y col. [ 135], utilizando
estas técnicas, demostraron que los macrófagos eran las células predominantes en las
membranas interfaciales de las prótesis aflojadas, que contenían partículas de desgaste,
y que estas células expresaban altos niveles de ARNm de la IL-1(3 y del factor de
crecimiento derivado de plaquetas (PDGF). La asociación de estas citoquinas con los
macrófagos, proporcionó una evidencia directa de que estas células tienen un importante
papel en el reconocimiento del material extraño y en la liberación de mediadores
inflamatorios. En el modelo de Jinarek y col. [135] estos mediadores modularían la
actividad de células vecinas (fibroblastos y OB), que serían responsables de mediar la
osteolisis focal.
Mientras que la mayoría de los trabajos realizados sobre los tejidos periprotésicos
han estudiado únicamente la membrana que rodea la prótesis aflojada, centrando su
atención en los efectos de las partículas sobre la resorción ósea, otros como Kadoya y
col. [ 134] han estudiado también la superficie ósea adyacente a la membrana interfacial,
observando que la resorción estaba aumentada 20 veces y que la formación ósea estaba
reducida a la mitad. Por lo tanto, la posibilidad de que la función osteoblástica pueda
verse afectada como consecuencia de la presencia de partículas de desgaste en las
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prótesis aflojadas, es una hipótesis a considerar a la hora de comprender la reacción del
tejido a dichas partículas.
4.2. Estudios in vitro
Han sido numerosos los estudios in vitro que se han centrado en los macrófagos y en
las partículas de desgaste y menos los que han estudiado otras células como iibroblastos
y OB. Los estudios in vitro permiten reducir las variables inherentes a los tejidos
periprotésicos, tales como la variedad de tamaños y composiciones de las partículas y
tipos celulares.
4.2.1. Macrófagos
Las células utilizadas en estos estudios han sido líneas celulares de macrófagos
transformadas o inmortalizadas (P388D1, J774, RAW 267), macrófagos peritoneales de
ratón y rata, y monocitos humanos de sangre periférica [137-139]. Diferentes partículas
estimulan la liberación de varios mediadores proinflamatorios como TNF-a, PGE2,
IL-1, IL-6, quimioquinas, aniones superóxido y derivados del óxido nítrico [ 140-145] .
Estas sustancias son capaces de modular la formación y la resorción ósea, y
potencialmente podrían desempeñar un papel destacado en determinar las propiedades
de la interfaz, incluyendo el remodelado del hueso adyacente a la prótesis [ 129].
Variables críticas en cuanto a la respuesta celular incluyen la composición de la
partícula, la concentración, el tamaño, la forma, la topografia, el área superficial y el
volumen.
Estudios in vitro utilizando distintas concentraciones de partículas de cemento,
polietileno, latex y zimógeno mostraron que la fagocitosis de estas partículas por
macrófagos peritoneales de ratón condujo a una liberación variable de PGEZ y Ca45 de
explantes óseos. Las partículas más activas eran las de zimógeno y las de menor
actividad las de latex, teniendo actividad intermedia las partículas de polietileno y de
cemento [ 140]. En otro estudio Haynes y col. [ 138], utilizando partículas de Co-Cr y
partículas de la aleación de Ti, encontraron que las partículas de Co-Cr eran citotóxicas,
causando muerte celular, mientras que su capacidad de liberar mediadores inflamatorios
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estaba limitada. Sin embargo, las partículas de la aleación de Ti eran menos tóxicas pero
indujeron la síntesis y liberación de niveles elevados de varios mediadores inflamatorios
como la IL-1, IL-6, PGEZ y TNF-a. Shanbhag y col. [137] estudiaron la capacidad
estimuladora de las partículas de TiAIV, Ticp y UHMWPE retiradas de los tejidos
interfaciales y fabricadas en el laboratorio, encontrando que las partículas de TiA1V
inducían la mayor liberación de PGEz, IL-1(3 e IL-6 en los monocitos humanos de
sangre periférica. Las partículas de Ticp y las de UHMWPE fabricado producían la
liberación de varios mediadores, pero en menor grado, mientras que las partículas de
UHMWPE retiradas de las membranas interfaciales tenían una capacidad estimuladora
menor.
Además de las variables correspondientes a las partículas, como composición,
tamaño, dosis, etc..., diferentes poblaciones de macrófagos pueden responder de forma
distinta a la misma señal. En este sentido Glant y Jacobs [ 139] demostraron que tres
poblaciones de macrófagos (P388D1, IC21 y macrófagos peritoneales) liberaban PGEZ
e IL-l, y el medio condicionado por estas células inducía la resorción ósea en distinto
grado cuando eran expuestas a PMMA, poliestireno y a partículas de Ti.
Horowitz y col. [ 146,147] han enfatizado la importancia del TNF-a como principal
mediador liberado en respuesta a PMMA por los macrófagos, que además de ser un
factor resortivo per se, modula la liberación de otros factores resortivos por los OB,
tales como IL-6, GM-CSF y PGEZ [147].
En otro estudio posterior, Horowitz y col. investigaron el efecto del polietileno sobre
el cocultivo macrófago-OB [ 148]. Encontraron que la exposición macrófagos aislados a
partículas de polietileno conducía a la liberación de TNF-a y PGEZ y que en el sistema
de cocultivo macrófago-OB, los niveles de PGEZ e IL-6 eran mucho más elevados. Así,
Horowitz propone que el mecanismo por el cual las partículas de polietileno
estimularían la resorción ósea podría implicar un mecanismo mediado por OB y
macrófagos, caracterizado por la liberación de IL-6 y PGEZ.
Como vemos, en la literatura existe abundante información acerca de que los
macrófagos activados por partículas de desgaste de varios tipos pueden producir
factores implicados en la resorción ósea. Además, se han descrito interacciones
complejas entre macrófagos, fibroblastos, OB y OC [148-151]. Sin embargo, se ha
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observado que estas partículas también tienen efectos directos en otras células en
cultivo, incluyendo fibroblastos y OB [152].
4.2.2. Fibroblastos
Se piensa que el fibroblasto es la célula primariamente responsable de la síntesis y
deposición de colágeno, que proporciona la integridad estructural al tejido membranoso
adyacente a la prótesis. Además, los fibroblastos pueden producir citoquinas y enzimas
que influencian el remodelado [153] y, aunque los fibroblastos comprenden alrededor
de un 30 % de las células de las membranas de implantes fracasados, se ha investigado
muy poco acerca de su posible papel en la osteolisis [154-156]. Malanpaz y col. [154]
demostraron que los fibroblastos expuestos a partículas de la aleación de Ti se activaban
liberando mediadores proinflamatorios que influencian el metabolismo óseo. Dicha
activación acoplada a la respuesta biológica a las partículas de desgaste de los
macrófagos, podría tener un efecto sinérgico en la resorción ósea patológica.
4.2.3. Osteoblastos
A1 igual que en el caso del fibroblasto, el OB ha sido una célula muy poco estudiada
en cuanto a su posible papel frente a la respuesta a las partículas de desgaste. Como es
bien conocido, el hueso es un tejido vivo, que está constantemente remodelándose. Este
proceso de remodelado requiere un equilibrio entre la formación ósea y la resorción.
Una disminución en la formación de hueso, con o sin incremento en la resorción, podría
desequilibrar el proceso de remodelado óseo dando lugar a la pérdida de hueso
periprotésico ú osteolisis [71,72,90].
Trabajos previos han analizado los efectos in vitro de partículas de determinadas
composiciones y tamaños en algunos marcadores del fenotipo osteoblástico, como
colágeno tipo I, fosfatasa alcalina y osteocalcina, y en la producción de determinados
factores locales relacionados con resorción ósea, entre ellos la IL-6 y la PGEz
[133,157-167].
Los efectos hallados dependen de las características de las partículas (composición,
tamaño, etc...) y del tipo de población osteoblástica estudiada.
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Varios autores han apoyado la hipótesis de que la actividad osteoblástica es
modulada por las partículas de diferentes biomateriales, poliméricos o metálicos. Así,
partículas de Co inhibieron la actividad de la fosfatasa alcalina, la síntesis de colágeno y
la producción de osteocalcina en dos líneas celulares osteoblásticas humanas (SaOS-2 y
MG63) [159]. Asimismo, partículas de PMMA inhibieron el crecimiento celular y la
síntesis de colágeno, mientras la producción de osteocalcina y de IL-6 se incrementó en
OB humanos procedentes de hueso trabecular [158]. Yao y col. [160] demostraron que
las partículas de Ti disminuyeron la síntesis de colágeno tipo I y tipo III en MG63. Sun
y col. [ 163] han observado en OB de rata, que las partículas de hidroxiapatita inducen
una disminución en la población celular y un incremento en la liberación de PGEZ de
forma dependiente del tamaño de la partícula. Así, las partículas más pequeñas son las
que producen un efecto mayor.
Recientemente se ha demostrado que las partículas de Ticp, Ti-AI-V y Co-Cr
afectan en distinto grado, según la composición química, la proliferación, la actividad
de la fosfatasa alcalina y la producción de PGEZ en células MG63 [162].
En general los cambios observados en los trabajos mencionados están relacionados
con una disminución de la actividad osteoblástica, que podría tener efectos negativos en
la formación ósea adyacente al implante. Además, el aumento en la producción de
mediadores locales como la IL-6 y la PGEZ podrían estimular a los OC promoviendo el
proceso de resorción ósea.
Estos hallazgos implican una alterada función osteoblástica en cuanto a la pérdida
de masa ósea asociada con el aflojamiento aséptico; por tanto, un modelo más completo
de este proceso debería tener en cuenta, además de la resorción osteoclástica, la
posibilidad de que la función osteoblástica también pueda estar afectada.
4.3. Estudios in vivo
En cuanto a los estudios in vivo, han sido numerosos los modelos animales que han
demostrado la fagocitosis del polietileno, del PMMA o de las partículas metálicas por
los macrófagos, dando lugar a la activación de los mismos y a la formación del tejido
granulomatoso [168-172]. La reacción específica depende del tipo de material, la
concentración y las características de la partícula, tales como tamaño, área superficial,
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topografia, superficie química y otras propiedades. Goodman y col. [ 168] demostraron
que las partículas de PMMA o UHMWPE pueden estimular la formación de
granulomas periprótesicos en cavidades óseas. Las partículas produjeron una reacción
fibrohistiocítica y de células gigantes que era similar al tejido de alrededor de las
prótesis aflojadas. Por el contrario, los mismos materiales en forma de bloque producían
una delgada membrana fibrosa.
Howie y col. [ 169] observaron resorción ósea alrededor de implantes cementados en
ratas después de realizar inyecciones de partículas de polietileno de tamaño no
fagocitable.
Por otro lado, Goodman y col. [ 170] en otro de sus estudios in vivo en conejos,
describieron que las partículas de polietileno disminuían la formación neta de hueso e
incrementaban el número de OC en las superfices óseas. Sin embargo, el mismo estudio
reveló que las partículas de Co-Cr disminuían la formación neta de hueso sin
incrementar la resorción.
En resumen, mientras la resorción ósea parece contribuir a la pérdida de hueso
asociada con el aflojamiento aséptico de los implantes en respuesta a las partículas de
desgaste [ 123,143,155,166,169], la disminución de la formación ósea podría
desempeñar un papel importante en este proceso [ 134,165,170]. Algunos de los efectos
sobre los OB podrían ser indirectos a través de la producción de mediadores
inflamatorios por monocitos y macrófagos [146-148]. Sin embargo, las partículas de
desgaste podrían entrar en contacto con los OB, ya que la interfaz hueso-implante
proporciona el acceso directo de las partículas al tejido periprotésico, permitiendo el
contacto directo de las partículas con los OB [41].
Con objeto de minimizar las partículas de desgaste, los esfuerzos se han centrado en
la mejora y desarrollo de nuevos biomateriales y diseño de las prótesis. En este sentido,
la nueva aleación MA 956 ha sido propuesta como biomaterial, porque combina las
buenas propiedades del núcleo metálico [85] con la excelente resistencia frente a la
corrosión característica de la alúmina [86-89]. La posible aparición de partículas del
recubrimiento cerámico y más improbablemente del sustrato metálico es un hecho a
considerar por lo que exige evaluar su biocompatibilidad.
Por otra parte se considera que el polietileno es uno de los principales causantes del
fracaso protésico asociado al aflojamiento aséptico [39-42,131-133]; la alúmina, en
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cambio, ha sido considerada casi inerte [11,49] y muchos investigadores la han
recomendado como material de referencia cuando se hacen estudios de
biocompatibilidad.
Así, el objetivo principal de esta tesis es analizar la respuesta de las células
osteoblásticas humanas en cultivo primario frente a las partículas de polietileno, de la
aleación MA 956 y de su capa de alúmina y la influencia del tamaño de las mismas,
como forma de estudiar la biocompatibilidad de estos materiales in vitro. Asimismo,
utilizaremos un modelo de cocultivo heterólogo de macrófagos de ratón y OB humanos
como sistema más novedoso para estudiar la interacción de ambos tipos celulares y su
respuesta a las partículas de alúmina.
Teniendo en cuenta estos precedentes se proponen a continuación los objetivos





1) Estudiar los efectos del tamaño y de la composición de las partículas, polietileno ó
alúmina, sobre la proliferación de OB humanos en cultivo primario.
2) Evaluar la influencia del tamaño de las partículas de polietileno sobre la secreción
de diversos marcadores del fenotipo osteoblástico en presencia o ausencia de
1,25(OH)ZD3 en OB humanos en cultivo primario.
3) Estudiar la influencia del tamaño y de la composición de la partícula, MA 956 y
alúmina, sobre la secreción de diversos marcadores del fenotipo osteoblástico, en
presencia o ausencia de 1,25(OH)ZD3 en OB humanos en cultivo primario.
4) Determinar el efecto de las partículas de polietileno sobre la expresión de
osteocalcina, tanto en ausencia como en presencia de 1,25(OH)ZD3 en las células
osteoblásticas humanas.
5) Evaluar el efecto de la composición de las partículas, polietileno o alúmina, sobre la
síntesis de IL-6 por los OB humanos.
6) Determinar el efecto de las partículas de alúmina en la secreción de diversas








Los materiales utilizados en el presente estudio fueron los siguientes: polietileno,
aleación MA 956 y alúmina, todos ellos en forma de partícula con distribuciones de
tamaño variable.
Se utilizó polietileno con procedencias y granulometrías distintas, con las siguientes
denominaciones:
-Polietileno de alta densidad (HDPE) < 5 µm (Polysciences, Eppelheim, Germany).
-Polietileno de ultraalto peso molecular (UHMWPE) < 30 µm, obtenido por
tamización del polietileno GUR128 (Hoechts AG, Frankfurt, Germany).
-UHMWPE < 80 µm (Hoechts, Frankfurt, Germany).
-UHMWPE < 160 µm (Howmedica, Rutherford, N. J., USA).
Todos ellos serán denominados a lo largo de este trabajo con el término general de
polietileno.
Las partículas de la aleación de MA 956 fueron suministradas por INCO Alloys
International (Hereford, U.K) y preparadas por tamización del polvo aleado
mecánicamente. Fueron ensayadas según dos tamaños distintos < 10 y< 80 µm. La
composición nominal de las partículas de MA 956 en % en masa es la siguiente:
74,SFe-20Cr-4,SA1-O,STi-O,SYz03 [83].
Se utilizó alúmina de cuatro tamaños de partícula distintos:
-Alúmina < 5 µm (Alcoa, Barcelona, España)
-Alúmina < 10 µm (Aluminio Español S. A., Lugo, España)
-Alúmina < 80 µm de dos procedencias distintas, (a) Baker Chemical (Phillipsurg,
N. J., USA) y(b) Centro Nacional de Investigaciones Metalúrgicas (CENIM).
-Alúmina < 160 µm (CENIM).
Las partículas fueron esterilizadas con alcohol isopropílico y fueron secadas en la
campana de flujo laminar bajo la luz ultravioleta.
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2. MATERIAL DE CULTIVOS CELULARES
• Materiales de uso común
- DMEM (Dulbecco's Modified Eagle Medium) Gibco
- Suero bovino fetal (SBF) Gibco
- Antibióticos (penicilina/estreptomicina) Gibco
- Tripsina Gibco
- Placas, frascos de cultivo y material de plástico Falcon y Nunc
- Insertos para cultivo celular Falcon
- PBS (tampón fosfato salino) Sigma
- Inhibidores de proteasas Sigma
(pepstatina, aprotinina, PMSF y bacitracina)
- Albúmina bovina sérica (BSA) Sigma
- Incubadores de COZ
- Campanas de flujo laminar
- Microscopio óptico invertido
• Hormonas y vitaminas
- Calcitriol ó vitamina D3(1,25(OH)ZD3) Roche
- Vitamina Ki (Fitomenadiona) Roche
- Ácido ascórbico (Vitamina C) Sigma
• Material para cuantificar proteínas secretadas y proteínas totales
- Enzimoinmunoensayo (ELISA) del Metra Biosystems
péptido C-terminal del procolágeno tipo I(PICP)
- Ensayo inmunoradiométrico (IRMA) Nichols
de osteocalcina
- IRMA del péptido N-terminal del procolágeno tipo III Orion, Diagnostica
(PIIINP)
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- ELISA de IL-6
humana
- ELISA de GM-CSF humano
- ELISA de IL-6 murina
- ELISA de TNF-a murino
- Contador de radiactividad ^y
- Lector de placas ELISA
- Cuantificación de la proteína total
(Reactivo de Bradford)
• Material para medir la proliferación celular
- Cámara de Neubauer








• Material para la extracción de ARN, transcripción inversa-reacción en cadena de la
polimerasa (RT-PCRI y electroforesis en ^eles de a ag rosa
- Reactivo Trizol (Extracción de ARN)
- Dietilpirocarbonato (DEPC), inhibidor de RNAasas
- dNTP, MgSO4, tampón de las enzimas AMV (RT) y
Tfl (PCR)
- Cebadores específicos de osteocalcina e IL-6
- Termociclador
- Agarosa
- Cubetas de electroforesis de ácidos nucleicos
- Bromuro de etidio, agente intercalante












• Material para la purificación y secuenciación del ADN
- Gene Clean Bio 101
- Secuenciación Perkin Elmer
3. CÉLULAS PARA LA REALIZACIÓN DEL CULTIVO PRIMARIO DE OB
HUMANOS Y EL COCULTIVO (OB HUMANOS-MACRÓFAGOS DE RATÓN)
Los tipos celulares utilizados fueron OB y macrófagos. Los OB fueron cultivados
individualmente para alcanzar los objetivos del lal 5 y también fueron cocultivados con
macrófagos para desarrollar el último objetivo del presente estudio.
3.1. Células osteoblásticas humanas
Se realizaron cultivos primarios de OB humanos procedentes de explantes
quirúrgicos de pacientes sometidos a artroplastias de rodilla (Fig. 5). Estas células se
caracterizan por expresar y secretar de modo regulado, dependiendo del estadío de
diferenciación, varios marcadores característicos del fenotipo osteoblástico, como son la
secreción de colágeno tipo I, de fosfatasa alcalina y secreción de osteocalcina en
respuesta a 1,25(OH)zD^. También producen AMP cíclico en respuesta a PTH
[ 173,174].




Los macrófagos de ratón utilizados pertenecen a la línea J774 (ATCC, American
Type Culture Collection) (Rockville, MD, U.S.A). Ésta es una línea celular
inmortalizada y bien diferenciada que es capaz de llevar a cabo la fagocitosis. Sus
características morfológicas y su respuesta a las partículas de desgaste es similar a la de
los macrófagos encontrados en la interfaz hueso-implante [146].
B) MÉTODOS
1. ANÁLISIS MICROESTRUCTURAL
La caracterización microestructural se hizo mediante difracción de Rayos X(DRX)
utilizando un difractómetro Phillips X'Pert MPD con radiación Ka del Cu (^, = 1,5418
Á). Las muestras se estudiaron empleando una geometría cofocalizada tipo Bragg-
Brentano, en la que es posible el movimiento muestra y detector; la muestra se desplaza
un ángulo 6, mientras el detector lo hace un ángulo 29. Se realizó un barrido 26 = 80°
con un paso de ángulo de 0.04° y un tiempo de conteo de 1 segundo por paso.
2. ANÁLISIS QUÍMICO
Las muestras de alúmina de distinta procedencia vienen acompañadas de su
composición química desde los laboratorios de origen. Para confirmar la composición y
grado de pureza de las alúminas, se procedió a la caracterización cuantitativa. El análisis
cuantitativo se ha llevado a cabo por vía húmeda, tanto por técnicas instrumentales
(Espectrofotometría de Absorción Atómica, Espectrofotometría de Absorción Molecular
UV-Vis y Espectrometría de Emisión por Plasma de Acoplamiento Inductivo (ICP-
AES), como por métodos clásicos de análisis (Volumetrías y Gravimetrías).
Paralelamente, se realizó un estudio comparativo (análisis semicuantitativo), por
Espectrometría de Emisión por Fluorescencia de Rayos-X por dispersión de longitudes
de onda (Ánodo de Rh), de las mismas muestras. La preparación de los polvos de
32
Materia.l u Métodos
alúmina, para su posterior análisis, se realizó por compactación directa de los mismos
en forma de "pastillas compactadas".
3. ANÁLISIS GRANULOMÉTRICO Y MORFOLÓGICO
Para llevar a cabo la caracterización granulométrica de todos los materiales en
estudio se han utilizado: a) un microscopio óptico, b) un equipo de análisis de imagen y
en los casos que fue necesario c) un microscopio electrónico de barrido (SEM).
La caracterización morfológica se hizo para todas las muestras con el SEM.
3.1. Microscopía óptica
Se utilizó un microscopio Nikon Measuroscope MM-11 que está dotado de una
mesa XY con un campo de medida de 80 mm x 40 mm y con una sensibilidad de lectura
de 1 µm. Se contaron un número suficientemente elevado de partículas y fue
determinado el diámetro de las mismas para el posterior análisis estadístico.
3.2. Equipo de análisis de imagen
El equipo para realizar el análisis granulométrico fue un equipo Optimas dotado del
programa de análisis de imagen Sigma Scan Pro. Para determinar el tamaño de las
partículas se fotografiaron varios campos de cada material, bien con el microscopio
óptico o con el electrónico, conteniendo un número de partículas representativo de la
muestra. Las fotografias se ampliaron, las partículas se calcaron sobre hojas de
transparencia y mediante el programa Sigma Scan Pro, se determinó la longitud del eje
máximo, que elige los dos puntos más alejados de una partícula definidos como
(LemX^, LemYl) y(LemX2, LemY2). Así, la longitud del eje máximo viene dada por la
fórmula siguiente:
Longitud del eje máximo =(MajXZ - MajX^)2 +(MajY2 - MajY^)Z
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3.3. Microscopía electrónica de barrido (SEM)
La técnica de microscopía electrónica de barrido consiste en hacer incidir un haz de
electrones procedente de un filamento. Dicho haz es acelerado y posteriormente
focalizado mediante una serie de lentes electromagnéticas sobre la muestra sometida a
estudio. Debido a la interacción que sufren los electrones con la muestra se generan una
serie de señales electromagnéticas que, convenientemente recogidas y amplificadas,
permiten obtener información del área desde un punto de vista microscópico. En este
estudio se utilizó un microscopio JEOL JXA 840 Scanning Microanalyser y se aplicó un
voltaje de aceleración de 10 a 15 KV, dependiendo de las condiciones de la muestra. De
los materiales sometidos a estudio, sólo las partículas de material metálico de la
aleación MA 956 son conductoras. El resto son aislantes, por lo que para poder ser
observadas en el SEM tuvieron que ser recubiertas con una fina capa de oro.
4. OBTENCIÓN DE LOS EXPLANTES ÓSEOS Y CULTIVOS PRIMARIOS DE
OB HUMANOS
Se realizaron seis series de cultivos primarios de células osteoblásticas humanas
procedentes de explantes óseos. Todos los explantes procedían de hueso trabecular de
rodilla de pacientes osteoartríticos sometidos a un implante protésico en el
Departamento de Traumatología del Hospital La Paz (Madrid).
Algunas de las muestras óseas fueron analizadas histológicamente en el Servicio de
Anatomía Patológica, no encontrándose células mononucleares, lo que indica la
ausencia de focos inflamatorios locales o cercanos. Además ninguno de los pacientes
tenía síntomas clínicos ni bioquímicos de alteraciones metabólicas óseas.
La obtención de los cultivos primarios se realizó según Martínez y col. [ 174]
(Anexo Fig. 6). El hueso trabecular de los explantes óseos obtenidos, cada uno de ellos
de un donante distinto, fue troceado en fragmentos de 1 mm2 y lavado con una solución
tampón de fosfato (PBS), para eliminar los restos de células de la médula ósea
adheridas. Estos fragmentos fueron colocados en frascos de cultivo, con medio DMEM
(Dulbecco's Modified Eagle's Medium), que contenía 4,5 g/L de glucosa, 15% de SBF
(suero bovino fetal), 100 UUmL de penicilina y 0,1 mg/mL de estreptomicina, a 37°C
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en atomósfera húmeda con 5% de COZ. Este medio se cambió dos veces por semana y
la confluencia se alcanzó de cuatro a seis semanas después de la siembra (Anexo Fig. 6,
FASE 1).
Los cultivos primarios obtenidos fueron divididos en las seis series indicadas, cada
una de ellas destinada a la realización de un objetivo en concreto.
la SERIE .- Destinada a determinar el efecto de las partículas de polietileno
respecto a las de alúmina sobre el crecimiento celular osteoblástico. Se evaluaron dos
tamaños diferentes de partículas, < 80 µm y< 160 µm. Las muestras se obtuvieron de
18 pacientes de edades (70±6 años) divididos en dos grupos:
• Con 12 muestras se realizaron 12 cultivos primarios del grupo < 160 µm (grupo 1).
• Con las 6 restantes se realizaron los cultivos primarios del grupo < 80 µm (grupo 2).
28 SERIE .- Se evaluó el efecto del tamaño de las partículas de polietileno, < 30 µm
y< 160 µm, sobre varias funciones del fenotipo celular osteoblástico como son:
secreción de PICP, fosfatasa alcalina y osteocalcina. Las muestras procedían de 10
pacientes de edades (68±7 años).
38 SERIE .- Se determinó el efecto del tamaño de las partículas de MA 956, < 10 µm
y< 80 µm, sobre los mismos parámetros que en la 2^ SERIE. Las muestras procedían de
11 pacientes de edad (71±6 años).
48 SERIE : Se determinó el efecto del tamaño de las partículas de alúmina, < 10 µm
y< 80 µm, sobre los mismos parámetros que en las dos series precedentes. Las
muestras se obtuvieron de 7 pacientes de edad (71±6 años).
58 SERIE : Se evaluó el efecto del polietileno < 30 µm sobre la expresión del
ARNm del gen de la osteocalcina. Las muestras procedían de 7 pacientes de edad (65±5
años).
68 SERIE .- Se comparó el efecto de las partículas de polietileno y de alúmina de
tamaño < 5 µm sobre la expresión y la secreción de la IL-6. Las muestras utilizadas
provenían de 15 pacientes de edad (67±6 años); en 9 de los cultivos primarios se evaluó
el efecto de las partículas de polietileno. En los 6 restantes se evaluó el efecto de las
partículas de alúmina. Estos últimos 6 cultivos también se utilizaron para realizar el
cocultivo con los macrófagos.
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Las células alcanzaron confluencia en los frascos de 75 cm2 de 4 a 6 semanas
después de la siembra y fueron subcultivadas en frascos de 25 cm2, a excepción de los
cultivos de la última serie en los que las células se pasaron a frascos de 75 cm2. En cada
frasco de 25 cm2 se introdujeron las partículas del biomaterial correspondiente a la serie
a realizar a una concentración de 0.2 mg/mL [175]. Otros frascos se mantuvieron como
control sin adición de biomaterial (Anexo Fig. 6, FASE 2).
Los cultivos en crecimiento en los frascos de 25 cm2 alcanzaron la confluencia
transcurridas dos semanas aproximadamente. Durante este tiempo el medio fue
cambiado dos veces por semana y fueron añadidas partículas de los materiales
correspondientes en cada caso para mantener la concentración deseada, 0.2 mg/mL
[175]. Una vez se logró el estado de confluencia, tanto en los frascos de 25 cm2 como en
los de 75 cm2 (última serie), se siguieron tres protocolos distintos que se exponen
seguidamente.
4.1. Determinación de la proliferación osteoblástica: protocolo I
Las células confluentes en los frascos de 25 cm2, con el biomaterial correspondiente,
se tripsinizaron y se sembraron en placas de 24 pocillos (p-24) a una densidad de 2x 104
células por pocillo, donde fue añadido de nuevo el biomaterial correspondiente a cada
ensayo en la misma concentración (0.2 mg/mL). También se sembraron pocillos sin
biomaterial como control. El medio se cambió dos veces por semana y fueron añadidas
nuevas partículas de biomaterial para mantener constante la concentración deseada
(Anexo Fig. 6, FASE 3 a). Las células se tripsinizaron y se contaron en cámara de
Neubauer [ 176].
El contaje se realizó a los 3, 6, 9 y 13 días después de la siembra en los cultivos
pertenecientes a la 1'` SERIE. Cada día se procedió al contaje de dos pocillos control
(sin biomaterial), y otros cuatro pocillos con cada biomaterial, polietileno o alúmina,
dos de ellos tratados con cada tamaño de partícula, < 80 µm y< 160 µm.
Los resultados obtenidos a los diferentes días de contaje se integraron mediante un
programa de análisis cinético (SIPHAR) que utiliza un método trapezoidal [176]. Así se
determinó el área bajo la curva (ABC) determinada por los días en cultivo.
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4.2. Secreción del péptido C-terminal del procolágeno tipo I(PICP), fosfatasa
alcalina, osteocalcina e interleuquina 6(IL-6): Protocolo II
Para la evaluación de la secreción de las diferentes proteínas relacionadas con el
fenotipo osteoblástico, las células se sembraron a una densidad de 2x 104 célulás/pocillo
en placas de 12 pocillos (p-12) y fue añadido el biomaterial correspondiente a la misma
concentración (0.2 mg/mL), manteniendo algunos pocillos como control, sin adición de
biomaterial. El medio fue cambiado dos veces por semana añadiéndose partículas del
biomaterial sometido a estudio en cada caso. La confluencia se alcanzó transcurridas
dos semanas después de la siembra.
Para la 2 a SERIE a unos pocillos se le añadieron partículas de polietileno < 30 µm,
a otros < 160 µm, y los restantes se mantuvieron como control. Para la 3`' y la 4^ SERIE
se añadieron partículas de MA 956 y alúmina, respectivamente. Así para la serie del
MA 956 había pocillos con MA 956 < 10 µm, otros con MA 956 < 80 µm, y otros eran
control. Idénticamente en la serie de la alúmina, algunos pocillos contenían alúmina <
10 µm, otros < 80 µm y otros fueron control (Anexo Fig. 6, FASE 3 b).
La determinación de la expresión y secreción de la IL-6 se realizó en los cultivos de
la 6^ SERIE, los cuales, una vez alcanzaron la confluencia en los frascos de 75 cmz
fueron subcultivados en placas de 6 pocillos (p-6) a una concentración de 3x105
células/pocillo y, en este caso, alcanzaron la confluencia en ausencia de biomaterial
(Anexo Fig. 6, FASE 3 c).
4.2.1. Obtención del medio celular condicionado en el cultivo primario
Después de dos semanas en cultivo las células alcanzaron confluencia en la placa
p-12, tras lo cual, fueron lavadas con PBS e incubadas en un medio DMEM libre de
suero, con 1 g/L glucosa, suplementado con 10 nM de vitamina K, 50 µg/ml de ácido
ascórbico y 1 g/L de albúmina bovina sérica (BSA). Las células permanecieron en este
medio 72 horas, en presencia (cultivo estimulado) o ausencia (cultivo basal) de 10 nM
de 1,25(OH)zD3. A1 principio del período de incubación con este medio se añadieron
más partículas del biomaterial correspondiente a cada ensayo a la dosis de 0.2 mg/mL.
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Las células que crecían en las placas p-6 alcanzaron confluencia entre 6 y 8 días,
debido a que fueron sembradas a una densidad más elevada. Tras ello, las células fueron
lavadas con PBS e incubadas con 2 ml de medio DMEM suplementado tal y como se
especificó anteriormente, en ausencia de vitamina K. Seguidamente, se añadieron las
partículas de los biomateriales a ensayar, polietileno o alúmina. En tres cultivos se
realizaron curvas de dosis, desde 1 mg hasta 100 mg/pocillo, tanto en los cultivos
tratados con polietileno como con alúmina. Para evaluar el efecto del polietileno, a tres
pocillos se les añadió polietileno a la dosis de 10 mg/pocillo, otros tres recibieron 50
mg/pocillo y otros tres se mantuvieron en ausencia de biomaterial (Control). El mismo
proceso se llevó a cabo en los cultivos tratados con alúmina.
Transcurrido el período de incubación, 72 horas en las placas p-12 y 24 horas en las
placas p-6, se recogió el medio celular condicionado, se le añadió una mezcla de
inhibidores de proteasas, se separó en alícuotas y se congeló a-80°C. Las células fueron
lavadas con PBS y fueron también congeladas a-80°C para la determinación de la
proteína total en el caso de las placas p-12 o para la extracción del ARN total para las
placas p-6.
El medio celular condicionado de dos o tres pocillos de las placas p-12 con o sin
adición de 1,25(OH)ZD3 y tratados o no con los diferentes biomateriales, polietileno,
MA 956 o alúmina, fueron ensayados para los distintos marcadores estudiados en todos
los cultivos y los valores medios se calcularon para cada medio condicionado. De modo
similar, el medio condicionado de dos o tres pocillos de las placas p-6 tratados con
polietileno o con alúmina se ensayaron para la secreción de IL-6, calculándose también
los valores medios para cada medio condicionado.
Se recoge en la Tabla 1 un resumen de los medios condicionados recogidos,




Tamaño Polietileno MA 956 Alúmina
< 5 µm Basal Basal
< 10 µm Basal/Estimulado Basal/Estimulado
< 30 µm Basal/Estimulado
< 80 µm Basal/Estimulado Basal/Estimulado
< 160 µm Basal/Estimulado
Tabla 1. Clasificación de los medios celulares condicionados.
4.2.2. Determinación de proteínas totales
La determinación de la proteína total de las placas p-12 se realizó mediante
tratamiento de las células con NaOH 0,1 N a 65°C y cuantificación por el método de
Bradford [ 177].
4.2.3. Ensayo para la determinación del PICP.
La determinación del PICP, se considera un índice de la formación de matriz ósea in
vitro [ 178]. En nuestro estudio fue determinado por duplicado utilizando un
inmunoensayo enzimático en microplaca (ELISA) [ 179]. El ensayo utiliza un anticuerpo
monoclonal de ratón anti-PICP y un segundo anticuerpo policlonal de conejo anti-PICP,
que se encuentra conjugado a la fosfatasa alcalina. Finalmente se utiliza
p-nitrofenilfosfato como sustrato de la fosfatasa alcalina y el producto de la reacción, el
p-nitrofenol se mide en un espectrofotómetro.
También se determinaron los niveles de PIIINP, marcador fibroblástico y de células
osteoblásticas poco diferenciadas, en el medio celular condicionado mediante un ensayo
inmunoradiométrico (IRMA) [180].
Ambos valores fueron calculados de acuerdo con la concentración de proteína.
4.2.4. Ensayo para la determinación de la actividad de la fosfatasa alcalina
La actividad de la fosfatasa alcalina se analizó en el medio condicionado mediante
una reacción enzimática colorimétrica durante 30 min a 37°C que utiliza
p-nitrofenilfosfato como sustrato en un tampón de dietanolamina 1 M, MgClz 0,5 mM,
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pH 9,8 [181]. La actividad enzimática se expresó en nmoles de p-nitrofenol, liberado
por min y por mg de proteína.
La fosfatasa alcalina se caracteriza por ser uno de los principales marcadores del
fenotipo osteoblástico. Así, para caracterizar el cultivo primario de OB humanos, se
realizó una citoquímica, en la que las células en subconfluencia, fueron sembradas en
cámaras (Nalge Nunc, Naperville, IL) y tratadas con 40 pmol/1 de TGF-(3 i recombinante
humano y 10 nmol/1 de 1,25(OH)zD3, dos agentes diferenciadores de los OB en medio
libre de suero durante 72 horas [ 182]. Posteriormente las células fueron incubadas con
naftol AS-BI seguido por un rápido tratamiento con una sal de diazonio rojo violeta LB
(Sigma, St. Louis, MO), procediéndose al contaje de las células teñidas.
4.2.5. Ensayo para la determinación de la osteocalcina.
La osteocalcina se midió por duplicado en el medio celular condicionado por un
IRMA, mediante el uso de anticuerpos especíiicos contra osteocalcina humana.
La osteocalcina es un péptido de 49 aminoácidos y constituye la principal proteína
no colágena del hueso. Este ensayo utiliza dos anticuerpos policlonales diferentes frente
a la osteocalcina humana. Uno de los anticuerpos reconoce la región 20-36 del péptido,
mientras que el otro, marcado radiactivamente con I125, reconoce la región comprendida
entre el aminoácido 1 al 19. La radiactividad es directamente proporcional a la cantidad
de osteocalcina en la muestra, que fue determinada de acuerdo con la concentración de
proteína.
4.2.6. Ensayo para la determinación de la IL-6 humana
La determinación de la secreción de la IL-6 humana se realizó en los medios
celulares condicionados por duplicado mediante un ELISA tipo sandwich en
microplaca. El ensayo está basado en un sistema que utiliza una combinación de
anticuerpos monoclonales dirigidos contra distintos epítopos de la IL-6. La utilización
de distintos anticuerpos monoclonales permite una elevada especificidad y que el
ensayo sea altamente sensible. La IL-6 reacciona con los anticuerpos monoclonales y
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con un segundo anticuerpo unido a la enzima peroxidasa, la cual reacciona con el
sustrato para dar el producto de la reacción que es determinado colorimétricamente.
4.3. Determinación de la expresión de osteocalcina e IL-6 mediante RT-PCR
(transcripción inversa-reacción en cadena de la polimerasa): Protocolo III
Las células de la 5^ SERIE, destinada a determinar la expresión de osteocalcina en
presencia de partículas de polietileno, alcanzaron la confluencia en los frascos de 25
cmz dos semanas después de la siembra. Dos de los frascos contenían partículas de
polietileno < 30 µm, mientras que otros dos se mantuvieron sin adición de biomaterial
como control. Después, las células fueron lavadas con PBS y cultivadas durante 72
horas en medio DMEM suplementado como se especifica en el protocolo II en
presencia (cultivo estimulado) o ausencia (cultivo basal) de 10 nM 1,25(OH)zD3 y
fueron añadidas nuevas partículas a la misma concentración, 0.2 mg/mL. Transcurrido
el período de incubación el sobrenadante fue descartado y las células fueron congeladas
a-80 °C para la extracción del ARN total y posterior determinación de la expresión de
osteocalcina.
Por otro lado, las células de la 6a SERIE, que habían sido congeladas a-80°C tras la
retirada del medio celular condicionado para la determinación de la secreción de la IL-6,
fueron utilizadas para la extracción del ARN total y la posterior determinación de la
expresión de la IL-6.
4.3.1. Determinación por RT-PCR de la expresión de osteocalcina y de IL-6
Los OB congelados a-80°C fueron utilizados para la extracción del ARN total
utilizando Trizol.
Se extrajeron aproximadamente 12 µg de ARN total de cada frasco de cultivo de 25
cm2 con las células a confluencia y aproximadamente 6 µg de las placas p-6.
Los niveles de ARNm de la osteocalcina y de la IL-6 fueron determinados mediante
la técnica de RT-PCR semicuantitativa, utilizando condiciones que proporcionan una
amplificación de cantidades de ADN submáximas.
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Se utilizaron 0.1 0 1 ng para la osteocalcina y 50 ng para la IL-6 de ARN total, que
fueron añadidos a una mezcla de reacción que contenía: 1 mM MgSO4, 0.2 mM de
deoxinucleótidos (dNTP), 1 unidad de Myeloblastosis Virus Aviar, enzima que realiza
la transcripción reversa desde ARN a ADN, 1 unidad de la ADN polimerasa
termoestable de Thermus Flavus, 1 µM de cebadores específicos para el gen de la
osteocalcina humana 5'-CATGAGAGCCCTCACACTCC- 3' (sentido); 5'-
CAGCAGAGCGACACCCTAGACC- 3' (antisentido), que corresponde a los
nucleótidos 18-37 y 315-336 respectivamente, en el gen de la osteocalcina humana
(número de acceso en el Gene Bank: X51699) y 0.5 µM de cebadores específicos para
el gen de la IL-6 humana 5'-TTCGGTCCAGTTGCCTTCT- 3' (sentido); 5' -
GTACTCATCTGGACAGCTC- 3' (antisentido), que corresponden a los nucleótidos
88-106 y 485-503 respectivamente, en el gen de la IL-6 humana (numero de acceso en
el Gene Bank Y00081).
El producto obtenido con la utilización de estos primers o cebadores es de 319 pares
de bases para la osteocalcina y de 416 pb para la IL-6.
Además también se coamplificó el gen de la gliceraldehído 3-fosfato deshidrogenasa
(GAPDH) con cebadores específicos para el gen humano: 5'-
TCCTGCACCACCAACTGCTTA- 3' (sentido) y 5'-ACCACCCTGTTGCTGTAGCC-
3', que amplifican un fragmento de 524 pb correspondientes a los nucleótidos 445-968
del ADN copia (ADNc) (número de acceso en el Gene Bank J02642). Este gen se
utilizó como control constitutivo.
El ARN total y los cebadores fueron incubados durante 2 minutos á 94°C para
desnaturalizar las estructuras secundarias. La mezcla de reacción (10 µl), con los
cebadores y el ARN fueron incubados durante 45 min a 48°C teniendo lugar la
transcripción inversa. A continuación se llevó a cabo la PCR utilizando los siguientes
ciclos: 2 minutos a 94°C (desnaturalización), seguido de 35 ciclos de 1 minuto a 94°C
(desnaturalización), 1 min 60°C (reasociación), y 2 minutos a 68°C (extensión); por
último, se realizó una extensión final de 7 minutos a 68°C (Fig. 7).
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Desnaturalización ^ 94°C, 2'
1 Añadir mezcla de reacción
Síntesis de
1 ^ cadena de
ADN





Transcripción reversa (AMV) ^ 48°C, 45'
1
Inactivación AMV y
desnaturalización de ---► 94°C, 2'
ARN/ADN
1
Desnaturalización -♦ 94°C, 1'
Reasociación-^ 60°C, 1 '
Extensión 68°C, 2'
1
Extensión -^ 68°C, 7'
1
4°C
F'lg. 7. Pasos seguidos en la realización de la RT-PCR para la determinación de la expresión de la
osteocalcina y de la IL-6.
Los productos obtenidos por la RT-PCR fueron separados en geles de agarosa al 2%
y las bandas de osteocalcina, IL-6 y GAPDH visualizadas mediante tinción con
bromuro de etidio (50 µg/mL). Posteriormente, fueron fotografiadas y cuantificadas por
densitometría de barrido. Los valores obtenidos para la osteocalcina, así como los
obtenidos para la IL-6 fueron normalizados frente a sus correspondientes de GAPDH,
utilizados como control constitutivo.
4.3.2. Purificación y secuenciación del producto de la PCR
Se purificó la banda de ADNc obtenida por la RT-PCR para la osteocalcina y la
IL-6 mediante un sistema específico. Posteriormente con este ADNc purificado se
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realizó una PCR para amplificarlo (25 ciclos a 58°C) y se separó la banda en un gen de
agarosa volviéndose a purificar de nuevo el ADNc con el sistema anteriormente
mencionado.
Con una determinada cantidad de este ADNc purificado se procedió a determinar la
secuencia de la osteocalcina y de la IL-6 mediante reactivos comerciales, utilizando la
Taq FS DNA polimerasa. Las secuencias se resolvieron en un secuenciador automático
ABI PRISM 377.
5. COCULTIVOS MACRÓFAGOS DE RATÓN-OB HUMANOS
Las células que componían el cocultivo fueron OB humanos en cultivo primario y
macrófagos de ratón de la línea J774. El sistema de cocultivo utiliza un inserto en el que
ambos tipos celulares están separados fisicamente. La membrana porosa del filtro




Area de interacción de
mediadores
O O O
Fig. 8. Representación del sistema de cocultivo.
Osteoblastos en el
fondo
Los macrófagos crecieron en frascos de 25 cm2 con medio de cultivo DMEM
conteniendo 10 % de SBF, 100 UUmL de penicilina y 0.1 mg/mL de estreptomicina.
Fueron incubadas a 37 °C con 5% de COZ y el medio fue cambiado dos veces por
semana.
Los OB humanos utilizados corresponden a la 6`' SERIE y fueron cultivados tal y
como se indica en el apartado 4.
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5.1. Cocultivo celular y preparación del medio condicionado
Las células osteoblásticas en monocapa en los cinco frascos de 75 cm2 fueron
tripsinizadas y sembradas en tres placas de seis pocillos (p-6) a una densidad de 3x105
células/pocillo. Alcanzaron la confluencia tras seis ú ocho días después de la siembra
cambiándose el medio cada dos días.
En este momento se procedió a la siembra de los macrófagos en los insertos a una
densidad de 106 células/inserto. Transcurridas 24 horas, los macrófagos se lavaron con
PBS con el fin de retirar las células no adheridas y los mediadores liberados en el
proceso de adhesión. Seis insertos se mantuvieron con macrófagos aislados sin contacto
con OB, añadiéndose 2 ml de medio DMEM libre de suero, con 1 g/L glucosa,
suplementado con 50 µg/mL de ácido ascórbico, 1 g/L BSA. A tres de estos pocillos se
les añadieron partículas de alúmina, mientras que otros tres se mantuvieron sin
partículas. Otros seis insertos se colocaron sobre los pocillos en los que crecían los OB
que previamente habían sido lavados con PBS. Tanto a los insertos con los macrófagos
como a los pocillos con los OB se les añadió 1 ml de medio DMEM libre de suero, que
en tres de los casos contenían partículas. Otros seis pocillos se mantuvieron con OB
aislados. A tres de éstos se les añadieron 2 ml de medio con partículas de alúmina y
otros tres permanecieron sin ellas. Las células fueron incubadas durante 24 horas, tras lo
cual, el medio condicionado fue recogido, filtrado a través de filtros de 0.22 µm y
congelado a-80°C para la cuantificación de las citoquinas secretadas. Por otra parte, las
células osteoblásticas fueron congeladas a-80°C para la posterior extracción del
ARNm.
Se recogieron los siguientes medios condicionados procedentes de:
1) Macrófagos aislados (mac).
2) Macrófagos en presencia de alúmina (mac+al).
3) OB aislados (ob).
4) OB en presencia de alúmina (ob+al).
5) OB y macrófagos (ob+mac).
6) OB y macrófagos en presencia de alúmina (ob+mac+al).
Con este protocolo se realizaron tres ensayos de curvas de dosis respuesta con una
concentración de partículas de alúmina entre 1 y 100 mg/pocilla Una vez determinada
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la dosis de máxima estimulación se realizaron seis experimentos en una serie de seis
cultivos diferentes tratados con dicha dosis.
5.1.1. Tratamiento de las células osteoblásticas con factor de necrosis tumoral a
(TNF-a) murino exógeno
Se utilizaron tres cultivos primarios de OB humanos para determinar el efecto del
TNF-a sobre la secreción de IL-6. Se siguió el protocolo anteriormente descrito. Tres
pocillos se mantuvieron como control y otros tres se incubaron durante 24 horas en
medio libre de suero con 300 pg/mL de TNF-a (Endogen, Woburn, MA, USA).
Posteriormente, el medio celular condicionado fue recogido y congelado a-80°C.
5.2. Secreción de citoquinas implicadas en resorción ósea en el cocultivo
En los medios condicionados de dos o tres pocillos de cada tipo se determinó la
secreción de TNF-a murino, IL-6 murina y humana y GM-CSF humano. En la Tabla 2




mac, mac+al, mac, mac+al,
Ratón
ob+mac, ob+mac+al ob+mac, ob+mac+al
ob, ob+al, ob, ob+al,
Humaqo
ob+mac, ob+mac+al ob+mac, ob+mac+al
Tabla 2. Clasificación de las citoquinas determinadas en los distintos medios condicionados.
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5.2.1. Ensayo para la determinación del TNF-a murino
Los niveles del TNF-a de ratón se cuantificaron por duplicado en los medios
celulares condicionados utilizando un ELISA, que utiliza un anticuerpo policlonal
específico para TNF-a de ratón y un anticuerpo policlonal unido a la peroxidasa.
5.2.2. Ensayos para la determinación de la IL-6 murina y humana
La IL-6 murina fue determinada por duplicado en los medios celulares
condicionados utilizando un ELISA que utiliza dos anticuerpos dirigidos contra la IL-6
de ratón, uno de los cuales está biotinilado y que forman la unión tipo sandwich al cual
se une la enzima conjugada estreptavidina-peroxidasa.
La determinación de la secreción de la IL-6 humana se realizó tal como se especifica
en el apartado 4.2.6.
5.2.3. Ensayo para la determinación del factor estimulador de colonias de granulocitos y
macrófagos (GM-CSF) humano
La determinación de los niveles de GM-CSF en los medios celulares condicionados
se realizó por duplicado mediante un ELISA que utiliza un anticuerpo monoclonal
unido a la microplaca y un segundo anticuerpo monoclonal que está biotinilado. Al
sandwich formado se une el conjugado estreptavidina-peroxidasa.
Por otro lado, se procedió a la extracción con Trizol del ARN total de las células
osteoblásticas congeladas a-80°C de los siguientes pocillos de las p-6: ob, ob+al,
ob+mac y ob+mac+al.
Los niveles del ARNm fueron determinados mediante RT-PCR semicuantitativa. Se
utilizaron 0,5-50 ng de ARN total, y se añadieron a una mezcla de reacción que contenía




Los resultados descritos en el texto se han expresado como media ± error estándar
(ES).
â 1" SERIE. Las diferencias entre los dos tamaños de partícula de polietileno sobre la
proliferación osteoblástica fueron analizadas por el test de Mann-Whitney. Las
diferencias entre el grupo control y el polietileno o la alúmina, fueron analizados por
el test de Wilcoxon para muestras pareadas.
â 2a, 3" y 4a SERIE. Las diferencias entre los valores basales y tratados con
1,25(OH)ZD3 y las diferencias entre los valores controles y tratados con los
diferentes biomateriales (polietileno, MA 956 o alúmina) en la secreción de las
distintas proteínas, fueron analizados por el test de Wilcoxon para muestras
pareadas.
â 5^ SERIE. Las diferencias entre los valores de expresión de osteocalcina basal y tras
la adición de 1,25(OH)ZD3 y las diferencias entre los cultivos tratados y no tratados
con polietileno fueron analizados por la t-Student para muestras pareadas.
â 6" SERIE. Las diferencias entre polietileno y alúmina en la síntesis de IL-6 fueron
analizadas por el test de Mann-Whitney. Las diferencias entre el control y tras la
adición de partículas, se analizó por el test de Wilcoxon para muestras pareadas. En






1. CARACTERIZACIÓN QUÍMICA Y MICROESTRUCTURAL DE LOS
MATERIALES ENSAYADOS
La composición y pureza de las alúminas de distintas procedencias se muestra en la
tabla siguiente. Los valores están expresados en % en masa.
Tamaño A1203 Na20 Si02 Ca0 Fe203 Otros óxidos
< 5 µm 99,62 0,16 0,025 0,072 0,064 0,059
< 10 µm 99,75 0,12 0,028 0,011 0,033 0,058
< 80 µm (a) 99,4 0,46 0,069 0,037 0,024 0,010
< 80 µm (b) 99 0,627 0,184 0,072 0,064 0,053
< 160 µm 99 0,627 0,184 0,072 0,064 0,053
Tabla 3. Composición química de las distintas alúminas ensayadas. Están expresadas en % en masa.
El diagrama de difracción de Rayos X de la alúmina < 5 µm se corresponde con la
fase a-A1203 (Fig. 9). Los máximos asignados a a-A1203 (ASTM 42-1468) son muy
intensos y definidos, lo que indica que se trata de una alúmina muy cristalina.
Asimismo, los máximos de difracción situados a valores altos de ángulo, desde
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Fig. 9. Diagrama de DRX de la alúmina < 5 µm.
El diagrama de difracción de Rayos X de la alúmina < 10 µm es idéntico al de las
partículas de alúmina < 5 µm.
El diagrama de difracción de rayos X de la alúmina < 80 µm (a) permite identificar
a-A1z03 bien cristalizada. Junto a esta fase aparece un conjunto de máximos de poca
intensidad y poco resueltos, que corresponde a una segunda fase minoritaria, que
acompaña a la fase mayoritaria a-A1203 (Fig. 10). Esta segunda fase fue identificada















Fig. 10. Diagrama de DRX de la alúmina < 80 µm (a). Las reflexiones marcadas (*) corresponden a la
fase minoritaria, 9-AIz03 y las reflexiones a las que se han asignado índices corresponden a la fase
mayoritaria a-A1z03.
Las alúminas < 80 (b) y< 160 µm presentan un diagrama de difracción idéntico ya
que se obtuvieron por tamizado de una alúmina de mayor tamaño de partícula. En el
diagrama se observa que la fase mayoritaria, al igual que con las otras tres alúminas, es
a-A1203. Sin embargo, también se pueden apreciar un par de máximos menos intensos








Fig. 11. Diagrama de DRX para la alúmina < 80 µm (b) y< 160 µm. Las reflexiones marcadas en
verde claro corresponden a la fase mayoritaria a-AI,O^.
Por otra parte, los diagramas de difracción obtenidos para los distintos tipos de
polietileno fueron similares, por lo que se representan dos de ellos a modo de ejemplo.
Se pone de manifiesto la presencia de dos reflexiones importantes a valores de 26 =
21,39° y 23,79°. Se pueden observar pequeñas desviaciones del fondo de pequeña










Fig. 12. Diagramas de DRX del polietileno de ambos tamaños, < 80 µm y< l60 µm.
Polietileno < 160 µm
Polietileno < 80 µm
2'0 4'0 60 8'0
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2. CARACTERIZACIÓN GRANULOMÉTRICA Y MORFOLÓGICA DE LOS
MATERIALES ENSAYADOS
Las distribuciones estadísticas del tamaño de partícula de las distintas muestras se
expresan como % en volumen de partículas. El cuartil l, la mediana y el cuartil 3
indican el tamaño de partícula en micrómetros por debajo del cual se encuentra
respectivamente e125, 50 y 75 % de la muestra (Tabla 4).
MATERIAL Tamaño Cuartill Mediana Cuartil3
< 5 µm 2 3 4
< 30 µm 24 29 35
Polietileno < 80 µm 58 70 81
< 160 µm 69 96 160
< 10 µm 10 13 18
MA 956 < 80 µm 70 82 90
< 5 µm 3 4 6
< 10 µm 5 10 16
Alúmina < g0 µm (a) 70 80 104
< 80 µm (b) 50 67 78
< 160 µm 63 86 118
Tabla 4. Distribuciones granulométricas de los materiales sometidos a estudio.
Las características morfológicas de las partículas fueron examinadas mediante
microscopía electrónica de barrido.
La Figura 13 muestra las imágenes de las partículas de polietileno de las distintas
granulometrías utilizadas. La Fig. 13 A corresponde a las partículas de polietileno < 5
µm. Se puede apreciar en ellas una forma casi esférica, característica de partículas de
polietileno de alta densidad (HDPE) [ 183]. En la imagen mostrada las partículas forman
agregados pero antes de ser añadidas a los cultivos fueron sonicadas con el fin de
obtener una distribución uniforme. Aunque el polietileno de ultraalto peso molecular
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(UHMWPE) es el utilizado para aplicaciones ortopédicas, analizamos la respuesta
celular en una parte de nuestro estudio frente al HDPE, ya que las partículas de
UHMWPE no están disponibles comercialmente en el rango < 5 µm. Las tres imágenes
restantes, Fig. 13 (B, C y D) corresponden a UHMWPE < 30 µm, < 80 µm y< 160 µm,
respectivamente. Las partículas presentan una forma globular con una superficie rugosa
comparable con el tipo predominante de partículas aisladas del tejido periprotésico de
prótesis de cadera aflojadas [131-133]. La mayoría de las partículas recogidas in vivo
son de tamaño mucho más pequeño y se encuentran en el rango submicrométrico. Sin
embargo, el rango es amplio ya que también pueden ser localizadas partículas de forma
más alargada y de tamaño de hasta 200 µm. La resorción ósea asociada con la presencia
de partículas de polietileno entre 20 y 200 µm ha sido reproducida experimentalmente





Fig. 13. Imágenes de las partículas de polietileno obtenidas mediante microscopía electrónica de
barrida (A) < 5 µm, (B) < 30 µm (C) < 80 µm y(D) < 160 µm.
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Las partículas metálicas de la aleación MA 956 en los distintos tamaños utilizados
se representan en la Fig. 14. Las Fig. 14 (A y B), corresponden a las partículas de MA
956 < 10 µm y< 80 µm, respectivamente. Ambas distribuciones de partículas presentan
formas irregulares, al igual que otras partículas metálicas que han sido observadas en
estudios in vivo [ 132]. En dicho estudio se ha observado que las partículas metálicas
tienen un tamaño similar al de las partículas de polietileno, no encontrándose
diferencias en el tamaño medio de las partículas metálicas dependiente de la
composición del metal.
(A) (B)
Fig. 14. Imágenes de las partículas de MA 956 obtenidas mediante microscopía electrónica de
barrido. (A) < 10 µm y(B) < 80 µm.
Las imágenes de la Figura 15 muestran las distintas partículas de alúmina
ensayadas. Las Fig. 15 (A y B) pertenecen a las alúminas más pequeñas utilizadas, < 5
µm y< 10 µm respectivamente. Las Fig. 15 (C y D) corresponden a las partículas de
alúmina de tamaño < 80 µm y< 160 µm respectivamente.
Como se puede apreciar, la morfología de las partículas es bastante irregular, tal y








Flg. 15. Imágenes de las partículas de alúmina obtenidas mediante microscopía electrónica de
barrido. (A) < 5 µm, (B) < 10 µm, (C) < 80 µm, (D) < 160 µm y(E) Detalle a 2000 aumentos de la
superficie de una partícula de alúmina < 160 µm.
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3. CARACTERIZACIÓN DE LOS CULTIVOS PRIMARIOS DE OB HUMANOS
El fenotipo osteoblástico se caracteriza por la secreción de fosfatasa alcalina y
colágeno tipo I, así como por la secreción de osteocalcina en respuesta a 1,25(OH)zD^ y
por la producción de AMPc en respuesta a PTH.
Con objeto de caracterizar nuestros cultivos de OB humanos estudiamos la respuesta
de la osteocalcina al 1,25(OH)ZD3 (10 nM), un agente diferenciador de estas células. Se
observó que este metabolito indujo en los cultivos un incremento en la secreción de ésta
proteína.
Además, se observó que tras la estimulación con 1,25(OH)ZD3 (10 nM) y TGF-(3 i(40
pM), otro agente diferenciador de los osteoblastos, el 70 % de las células osteoblásticas
fueron fosfatasa alcalina positivas ( Fig. 16).
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Flg. 16. Tinción citoquímica para la fosfatasa alcalina en cultivo primario de OB humanos. Estos
cultivos fucron tratados en ausencia (A) o presencia de 10 nM 1,25(OH),D; y 40 pM de TGF-(3i (B)
durantc 72 horas en medio sin suero.
También se determinó la secreción de PIIINP, un marcador fibroblástico, con el fin
de determinar la posible contaminación con este tipo de células. Los resultados
muestran que sólo el 10 % del procolágeno total detectado era PIIINP.






4. DIFERENCIAS EN LA PROLIFERACIÓN OSTEOBLÁSTICA SEGÚN EL
TAMAÑO Y COMPOSICIÓN DE LAS PARTÍCULAS, POLIETILENO O
ALÚMINA
• Efecto del polietileno y la alúmina, ambos < 160 µm, sobre la proliferación celular
A los nueve días después de la siembra en las placas multipocillo, las células
osteoblásticas incubadas con polietileno < 160 µm presentaban un descenso en el
crecimiento celular osteoblástico. Sin embargo, la adición de alúmina < 160 µm no
inhibió el crecimiento durante el período de observación (Tabla 5).
Biomaterial . N° cultivos N° de células x(1.000)
o control celulares 3 días 6 días 9 días 13 días
Control 12 20±6 28±9 42±15 55±25
Polietileno 12 16±5 26±9 27±8* 45±23
Alúmina 12 19±5 22±8 32±11 45±23
Tabla 5. Efecto del polietileno y la alúmina, < 160 µm, en el crecimiento osteoblástico. La
proliferación celular fue determinada mediante contaje directo en cámara de Neubauer a los 3, 6, 9 y 13
días después de la siembra en cultivos no tratados (Control) y en cultivos tratados con partículas de
polietileno o alúmina. Los valores son expresados en (n° de células x 1000) como la media ± DE.
* p< 0.05 comparado con los cultivos control.
Cuando se calculó el área bajo la curva a lo largo de todo el período de cultivo, se
observó que el descenso era significativo sólo en los cultivos tratados con polietileno al
compararlos con los cultivos control (Fig. 17).
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AREA BAJO LA CURVA
Control
i_i
Alúmina < 160 µm Polietileno < 160 µm
Flg. 17. Área bajo la curva (ABC) de la proliferación celular. La proliferación celular fue
determinada por contaje en cultivos no tratados (Control) y en cultivos tratados con polietileno o alúmina
< 160 µm.
*p<0.05, comparado con los cultivos control.
• Efecto del polietileno y la alúmina, ambos < 80 µm, sobre la proliferación celular
Los cultivos incubados con polietileno < 80 µm mostraron menor crecimiento que
aquéllos en los que no se añadió biomaterial (Control) a los 3, 9 y 13 días. La alúmina <
80 µm también indujo un descenso en el crecimiento pero sólo a los 3 y a los 9 días
(Tabla 6).
Biomaterial N° cultivos N° de células x(1.000)
o control celulares 3 días 6 días 9 días 13 días
Control 6 16±2 21±8 36±10 41±15
Polietileno 6 10±2** 19±5 25±6* 27±6*
Alúmina 6 11±3* 21±9 28±9* 36±5
Tabla 6. Efecto del polietileno y la alúmina, < 80 µm, en el crecimiento osteoblástico. La
proliferación celular fue determinada mediante contaje directo en cámara de Neubauer a los 3, 6, 9 y 13
días después de la siembra en cultivos no tratados (Control) y en cultivos tratados con partículas de
polietileno o alúmina. Los valores son expresados en (n° de células x 1000) como la media ± DE.
*p< 0.05; **p<0.01 comparado con los cultivos control.
El área bajo la curva disminuyó en los cultivos tratados con polietileno y en los
tratados con alúmina, pero el descenso fue menos acusado en este último caso ( Fig. 18).
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Alúmina < 80 µm Polietileno < 80 µm
Fig. 18. Área bajo la curva (ABC) de la proliferación celular. La proliferación celular fue
determinada por contaje en cultivos no tratados (Control) y en cultivos tratados con polietileno o alúmina
< 80 µm.
*p<0.05; **p<0.01, comparado con los cultivos control.
• Efecto del polietileno, < 160 µm y< 80 µm, sobre la proliferación celular
Comparando el área bajo la curva de los cultivos en los que fue añadido polietileno,
< 160 µm o< 80 µm, respecto a los que no se añadió biomaterial (Control), se observó
que la inhibición del crecimiento fue mayor con el polietileno de menor tamaño, < 80
µm (Fig. 19).
Fig. 19. Área bajo la curva (ABC) de la proliferación celular. La proliferación celular fue
determinada por contaje en cultivos no tratados (Control) y en cultivos tratados con polietileno < 160 µm
o<80µm.
*p<0.05; **p<0.01, comparado con los cultivos control.
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5. DIFERENCIAS EN LA SECRECIÓN DE PICP, FOSFATASA ALCALINA Y
OSTEOCALCINA EN OB HUMANOS SEGÚN EL TAMAÑO DE LAS
PARTÍCULAS DE POLIETILENO
• Efecto del polietileno, < 30 µm y < 160 µm, en la secreción de PICP
Los niveles de PICP en el medio celular condicionado de los cultivos sin la adición
de 1,25(OH)ZD3 (Basal), disminuyeron al ser tratados con polietileno < 30 µm respecto a
los cultivos sin partículas (Control). Sin embargo, el tratamiento con polietileno < 160
µm, no modificó la concentración de PICP en el medio condicionado (Fig. 20).
La adición de 1,25(OH)ZD3 disminuyó la secreción de PICP en los cultivos
controles, pero no afectó a los cultivos incubados con polietileno de ambos tamaños de
partícula (Fig. 20). Sin embargo, al comparar los cultivos a los que fue añadido
1,25(OH)zD3 bajo tratamiento con polietileno < 30 µm con los controles, se observó un
descenso en la secreción de PICP (Fig. 20).
Fig. 20. Efecto del tamaño de la partícula de polietileno sobre la secreción de PICP basal y en
respuesta a 1,25(OH)ZD3. La secreción de PICP fue determinada en el medio celular condicionado de
OB humanos en cultivo primario (n = 10), en ausencia (Basal) y en presencia de ]0 nM 1,25(OH)ZD3
(Vit D-8) en cultivos no tratados (Control) y en cultivos tratados con partículas de polietileno de dos
tamaños, < 30 µm y< 160 µm. Los resultados se expresan como la media ± ES.
(#) p<0.05, entre cultivos basales y tras la adición de 1,25(OH)ZD3 (Vit D-8) en el mismo grupo.
(*) p<0.05, entre cultivos tratados con polietileno y cultivos control (no tratados).
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• Efecto del polietileno, < 30 µm y < 160 µm, en la secreción de Fosfatasa Alcalina
El polietileno no afectó a la secreción de fosfatasa alcalina en los cultivos en
situación basal (Fig. 21).
La adición de 1,25(OH)ZD3 mantuvo invariables los niveles de fosfatasa alcalina en
el medio celular condicionado, tanto en los cultivos control, como en los tratados con
polietileno, al compararlos con los niveles basales correspondientes. Igualmente, el
polietileno no afectó a la secreción de fosfatasa alcalina en los cultivos a los que se
añadió 1,25(OH)2 D3 con respecto a sus respectivos controles (Fig. 21).
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Fig. 21. Efecto del tamaño de la partícula de polietileno sobre la secreción de fosfatasa alcalina
basal y en respuesta a 1,25(OH)ZD3. La secreción de fosfatasa alcalina fue determinada en el medio
celular condicionado de OB humanos en cultivo primario (n = 10), en ausencia (Basal) y en presencia de
10 nM 1,25(OH)ZD3 (Vit D-8) en cultivos no tratados (Control) y en cultivos tratados con partículas de
polietileno de dos tamaños, < 30 µm y< 160 µm. Los resultados se expresan como la media ± ES.
Efecto del polietileno, < 30 µm ,y < 160 µm, en la secreción de Osteocalcina
La concentración de osteocalcina en el medio condicionado de las células
osteoblásticas en situación basal, fue similar en los cultivos tratados con polietileno de
ambos tamaños de partícula comparados con los cultivos no tratados (Control)
(Fig. 22).
Después de la adición de 1,25(OH)2D3 los niveles de osteocalcina aumentaron
significativamente en todos los cultivos, y este incremento fue mayor en presencia de
63
Resulta.dos
partículas de polietileno < 30 µm al compararlo con el de los cultivos control, y los
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Control Polietileno < 30 µm Polietileno < 160 µm
Fig. 22. Efecto del tamaño de la partícula de polietileno sobre la secreción de osteocalcina basal y
en respuesta a 1,25(OH)ZD3. La secreción de osteocalcina fue determinada en el medio celular
condicionado de OB humanos en cultivo primario (n = 10), en ausencia (Basal) y en presencia de 10 nM
1,25(OH)ZD3 (Vit D-8) en cultivos no tratados (Control) y en cultivos tratados con partículas de
polietileno de dos tamaños, < 30 µm y< 160 µm. Los resultados se expresan como la media ± ES.
(##) p<0.001, entre cultivos basales y tras la adición de 1,25(OH)zD3 (Vit D-8) en el mismo grupo.
(*) p<0.05, entre cultivos tratados con polietileno y cultivos control (no tratados).
(&) p<0.05 entre cultivos tratados con polietileno < 30 µm y< 160 µm.
6. DIFERENCIAS EN LA SECRECIÓN DE PICP, FOSFATASA ALCALINA Y
OSTEOCALCINA EN OB HUMANOS SEGÚN EL TAMAÑO Y
COMPOSICIÓN DE LAS PARTÍCULAS, MA 956 O ALÚMINA
• Efecto del MA 956 y la alúmina, < 10 µm y< 80 µm, en la secreción de PICP
La secreción de PICP por las células osteoblásticas al medio condicionado en
situación basal, disminuyó en presencia de partículas de MA 956 y de alúmina de
ambos tamaños, < 10 µm y< 80 µm, comparado con los cultivos sin partículas
(Control). Este efecto fue más marcado con las partículas de MA 956 y en especial con
las más pequeñas más pequeñas [Fig. 23 (A, B)].
La adición de 1,25(OH)ZD3 produjo un descenso en los niveles de PICP en los
cultivos control de la serie de la alúmina (Fig. 23 B). No se observaron diferencias entre
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los cultivos a los que se añadió 1,25(OH)ZD3 en presencia de partículas, al ser
comparados con los cultivos control [Fig. 23 (A, B)].
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Flg. 23. Efecto del tamaño y de la composición de la partícula sobre la secreción de PICP basal y
en respuesta a 1,25(OH)ZD3. La secreción de PICP fue determinada en el medio celular condicionado de
OB humanos en cultivo primario, en ausencia (Basal) y en presencia de 10 nM 1,25(OH)ZD3 (Vit D-8)
en cultivos no tratados (Control) y en cultivos tratados con partículas de MA 956 (A) n= 11 y de alúmina
(B) n= 7 de dos tamaños, < 10 µm y< 80 µm. Los resultados se expresan como la media ± ES.
(#) p<0.05, entre cultivos basales y tras la adición 1,25(OH)zD3 (Vit D-8) en el mismo grupo.
(*) p<0.05, entre cultivos tratados con partículas y cultivos control (no tratados).
(&)p<0.05, entre cultivos tratados con MA 956 < 10 µm y< 80 µm.
• Efecto del MA 956 y la alúmina, < 10 µm y< 80 µm, en la secreción de Fosfatasa
Alcalina
Ni el tratamiento con partículas de MA 956 de ambos tamaños ni con partículas de
alúmina < 80 µm afectó a la secreción de fosfatasa alcalina al medio condicionado en
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situación basal [Fig. 24 (A, B)]. Sin embargo, las partículas de alúmina < 10 µm
disminuyeron la actividad de la fosfatasa alcalina basal con respecto a los cultivos
control (Fig. 24 B).
Tras la adición de 1,25(OH)ZD31os niveles de fosfatasa alcalina aumentaron en los
cultivos control de ambas series al compararlos con los niveles basales correspondientes
[Fig. 24 (A, B)]. Sólo la alúmina < 10 µm indujo un descenso en la secreción de
fosfatasa alcalina en los cultivos a los que se añadió 1,25(OH)ZD3 (Fig. 24 B).
SECRF.CIÓN DE FOSFATASA ALCALINA
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A
Fig. 24. Efecto del tamaño y de la composición de la partícula sobre la secreción de fosfatasa
alcalina basal y en respuesta a 1,25(OH)ZD3. La secreción de fosfatasa alcalina fue determinada en el
medio celular condicionado de OB humanos en cultivo primario, en ausencia ( Basal) y en presencia de 10
nM 1,25(OH)ZD3 (Vit D-8) en cultivos no tratados (Control) y en cultivos tratados con partículas de
MA 956 (A) n= 11 y de alúmina (B) n= 7 de dos tamaños, < 10 µm y< 80 µm. Los resultados se
expresan como la media ± ES.
(#) p<0.05, entre cultivos basales y tras la adición de 1,25(OH)zD3 (Vit D-8) en el mismo grupo.
(*) p<0.05, entre cultivos tratados con alúmina y cultivos control (no tratados).
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• Efecto del MA 956 y la alúmina, < 10 µm y < 80 µm, en la secreción de
Osteocalcina
La secreción de osteocalcina en situación basal fue similar en todos los cultivos.
[Fig. 25 (A, B)].
Después de la adición de 1,25(OH)ZD3 la secreción de osteocalcina aumentó en
todos los cultivos, con y sin tratamiento de ambos biomateriales [Fig. 25 (A, B)]. Sin
embargo, las partículas de MA 956 < 10 µm atenuaron el aumento en la secreción de
osteocalcina en los cultivos a los que se añadió 1,25(OH)ZD3, al compararlos con los
niveles de los cultivos controles, no tratados (Fig. 25 A).
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Fig. 25. Efecto del tamaño y de la composición de la partícula sobre la secreción de osteocalcina
basal y en respuesta a 1,25(OH)ZD3. La secreción de osteocalcina fue determinada en el medio celular
condicionado de OB humanos en cultivo primario, en ausencia (Basal) y en presencia de 10 nM
1,25(OH)zD3 (Vit D-8) en cultivos no tratados (Control) y en cultivos tratados con partículas de MA 956
(A) n= 11 y de alúmina (B) n= 7 de dos tamaños, <]0 µm y< 80 µm. Los resultados se expresan como
la media ± ES.
(#) p<0.05, entre cultivos basales y tras la adición de 1,25(OH)ZD3 (Vit D-8) en el mismo grupo.
(*) p<0.05, entre cultivos tratados con Ma 956 y cultivos control (no tratados).
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7. EFECTOS DE LAS PARTÍCULAS DE POLIETILENO SOBRE LA
EXPRESIÓN DE OSTEOCALCINA EN OB HUMANOS EN CULTIVO
PRIMARIO
Determinamos la expresión de la osteocalcina mediante RT-PCR tras el tratamiento
de las células osteoblásticas con partículas de polietileno < 30 µm.
Para asegurar que las condiciones de amplificación eran submáximas y no había
saturación de la señal, realizamos dos curvas de titulación a partir del ARN total
procedente de cinco cultivos primarios de OB humanos. El ARN utilizado para una de
las curvas procedía de un pool de los cinco cultivos tratados con polietileno en ausencia
de 1,25(OH)ZD3 y el ARN utilizado para la otra curva procedía de un segundo pool de
los mismos cinco cultivos tratados con polietileno y 10 nM de 1,25(OH)ZD3. Se hicieron
las respectivas curvas de titulación que nos sirvieron para conocer el rango lineal en el
que no existe saturación de la señal. Se utilizó 1 ng de ARN total tanto para los cultivos
no estimulados (Fig. 26 A) como para los estimulados con 1,25(OH)ZD3 (Fig. 26 B). Sin
embargo, en algunos cultivos estimulados el sistema de amplificación se saturaba, por
ello, la cantidad de ARN total añadida a la mezcla de reacción fue de 0.1 ng en todos los
cultivos estimulados. En los cultivos basales se comprobó que 0.1 ng de ARN total era
una cantidad insuficiente ya que no se obtenía señal, así la cantidad utilizada en este
caso fue de 1 ng. A1 igual que para la osteocalcina, se realizó una curva de titulación
para conocer la cantidad de ARN total necesario para amplificar el gen de la GAPDH,
que será utilizado como control constitutivo. Los resultados óptimos se obtuvieron con
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Fig. 26. Curvas de titulación para la osteocalciua (A y B) y para la GAPDH (C). La expresión de
estos genes fue determinada mediante RT-PCR semicuantitativa en un pool de OB humanos de cinco
cultivos primarios tratados con partículas de polietileno en ausencia (Basal) (A) y estimulados con 10 nM
1,25(OI-I)ZD3 (Vit D -8) (B).
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La adición de 1,25(OH)2D3 incrementó la expresión de osteocalcina en los cultivos
control y en los tratados con polietileno < 30 µm (Fig. 27). Se observó que las partículas
de polietileno incrementaron la expresión de osteocalcina basal y tras la estimulación
con 1,25(OH)2D3, respecto a los cultivos no tratados (Fig. 27).
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Fig. 27. Efecto de las partículas de polietileno < 30 µm sobre la expresión de osteocalcina basal y
en respuesta a 1,25(OI^ZD3. La expresión de osteocalcina fue determinada por RT-PCR
semicuantitativa en OB humanos procedentes de 7 cultivos primarios, en ausencia (Basal) y en presencia
de 10 nM 1,25(OF-n2D3 (Vit D-8 ) en cultivos no tratados (Control) y en cultivos tratados con partículas
de polietileno < 30 µm. Gel representativo de un cultivo. Los resultados se expresan como la media ± ES.
*p<0.05, respecto a los cultivos control.
#p<0.05, respecto a los cultivos en situación basal.
8. EFECTOS DE LAS PARTÍCULAS DE POLIETILENO Y ALÚMINA EN LA
SÍNTESIS DE IL-6 EN OB HUMANOS EN CULTIVO PRIMARIO
• Efecto de las partículas de polietileno y alúmina < 5 µm en la expresión de IL-6 en
células osteoblásticas humanas
Para asegurar condiciones de amplificación submáximas en la RT-PCR, realizamos
curvas de titulación de cantidades de ARNm pertenecientes a OB procedentes de tres
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cultivos primarios, sin tratar con partículas de polietileno (Control) y tratados durante
24 horas con 50 mg/pocillo de partículas de polietileno.
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Fig. 28. Titulación de la eapresión del gen de la IL^-6. La expresión de la IL-6 fue determinada
mediante RT-PCR semicuantitativa en tres cultivos primarios de OB humanos no tratados (Control) o
tratados con 50 mg/pocillo de partículas de polietileno dtu^ante 24 horas en medio libre de suero. Gel
representativo perteneciente al ARNm de la IL-6 de un cultivo.
La Fig. 28 muestra que con 50 ng de ARN total no existe saturación de la señal del
ARNm de la IL-6, ni en los cultivos control, no tratados, ni tras la incubación con
polietileno. Así pues, los experimentos posteriores de expresión de IL-6 se realizaron
con 50 ng de ARN total tanto en los cultivos control, como en los incubados con
partículas de polietileno o de alúmina. Además se coamplificó el gen constitutivo de la
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Fig. 29. Efecto de diferentes dosis de partículas de polietileuo y alúmina eu la eapresión de II^6.
La expresión de IL-6 fue determinada por RT-PCR semicuantitativa en tres cultivos primarios de OB
humanos no tratados (Control) o tratados con partículas de polietileno (AI) o con partículas de alúmina
(Bl) desde 1 hasta 100 mg/pocillo durante 24 horas en medio libre de suero. Los resultados se expresan
como la media ± ES del cociente entre los cultivos tratados (T) y los cultivos control (C) no tratados,
corregidos por sus correspondientes valores de GAPDH. Gel representativo perteneciente al ARNm de la
IL-6 de un cultivo tratado con polietileno (A2) y con alúmina (B2).
*p<0.05, respecto al Control.
#p<0.05, respecto a 10 mg/pocillo.
La incubación de las células osteoblásticas con concentraciones crecientes de
partículas de polietileno (Fig. 29 A) o alúmina (Fig. 29 B) comprendidas entre 1 y 100
mg/pocillo, produjo un incremento en la expresión de IL-6 con respecto al Control,
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comenzando a la dosis de 10 mg/pocillo. Se alcanzó el valor máximo con la
concentración de 50 mg/pocillo, con ambos biomateriales, manteniéndose estable.
Posteriormente, se estudió el efecto de la composición a la dosis de 50 mg/pocillo,
utilizando nueve cultivos primazios de OB humanos tratados con polietileno y otros seis
tratados con alúmina. Observamos que la expresión de IL-6 fue mayor después de la

















Fig. 30. Efecto de la composición de la partícula, polietileno o alúmina, en la expresión de IIr6. La
expresión de IL-6 fue determinada por RT-PCR semicuantitativa en OB humanos en cultivo primario no
tratados (Control) y tratados con 50 mg/pocillo de partículas de polietileno (n = 9), o con 50 mg/pocillo
de partículas de alíunina (n = 6), durante 24 horas en medio libre de suero. Los resultados se expresan
como la media ± ES del cociente entre los cultivos tratados (T) y los cultivos control (C) no tratados,
corregidos por sus correspondientes valores de GAPDH. Gel representativo perteneciente al ARNm de la
IL-6 de un cultivo control o tratado con polietileno o alúmina.
*p<0.05, respecto al Control.
&p<0.05, Alúmina respecto a Polietile.no.
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• Efecto de las partículas de polietileno y alúmina < 5 µm en la secreción de IL-6 en
células osteoblásticas humanas
La secreción de IL-6 fue determinada en el medio condicionado de los cultivos
utilizados previamente para determinar la expresión génica. La incubación de las células
osteoblásticas con concentraciones crecientes de partículas de polietileno produjo un
incremento en la secreción de IL-6 respecto al control, comenzando con la dosis de 10
mg/pocillo y alcanzándose el valor máximo a la dosis de 50 mg/pocillo (Fig. 31 A). En
el caso de la alúmina, con 10 mg/pocillo también aumentó la secreción de IL-6, siendo
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Fig. 31. Efecto de diferentes dosis de partículas de polietileno y de alúmina en la secreción de
IL-6. La secreción de IL-6 fue determinada en el medio celular condicionado de tres cultivos primarios de
OB humanos no tratados (Control) y tratados con partículas de polietileno (A) o con partículas de alúmina
(B) desde 1 hasta 100 mg/pocillo, durante 24 horas en medio libre de suero. Los resultados se expresan
como la media ± ES del cociente entre los cultivos tratados (T) y los cultivos control (C) no tratados.
*p<0.05, respecto al Control.
#p<0.05, respecto a 10 mg/pocillo.
Los efectos de 10 mg/pocillo y 50 mg/pocillo fueron estudiados utilizando nueve
cultivos primarios de OB humanos tratados con polietileno y otros seis tratados con




mayor secreción de IL-6 que la misma dosis de partículas de polietileno (Fig. 32 A). Por
el contrario, con la dosis de 50 mg/pocillo, el polietileno indujo mayor secreción de
























Fig. 32. Efecto de la composición de la partícula, polietileno o alúmina, en la secreción de IL-6: La
secreción de IL-6 fue determinada en el medio celular condicionado de OB humanos en cultivo primario
no tratados (Control) y tratados con 10 mg/pocillo (A) o con 50 mg/pocillo (B) de partículas de
polietileno (n = 9) o de partículas de alúmina (n = 6), durante 24 horas en medio libre de suero. Los
resultados se expresan como la media ± ES del cociente entre los cultivos tratados (T) y los cultivos
control (C) no tratados.
*p<0.05, respecto al Control.
&p<0.05, alúmina respecto a polietileno.
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9. EFECTOS DE LAS PARTÍCULAS DE ALÚMINA < 5 µm SOBRE LA
SECRECIÓN DE VARIAS CITOQUINAS EN EL COCULTIVO OB HUMANO -
MACRÓFAGO DE RATÓN
• Determinación de la dosis que produce la máxima liberación de citoquinas
â Secreción de TNF-a por los macrófagos murinos
Los macrófagos fueron incubados con distintas dosis de partículas de alúmina desde
1 hasta 100 mg/pocillo, incrementándose los niveles de TNF-a hasta un valor máximo
respecto a la situación basal, cuando se añadieron partículas a una concentración de 50
mg/pocillo (Fig. 33).
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Flg. 33. Efecto de la concentración de las partículas de alúmina en la secreción de TNF-a por los
macrófagos J774. La secreción de TN F-a fue determinada en el medio celular condicionado de los
macrófagos no tratados (mac) y tratados con partículas de alúmina (mac+al) desde 1 hasta 100
mg/pocillo, durante 24 horas en medio libre de suero. Los resultados se expresan como la media ± ES
(n = 3).
*p<0.05, respecto a mac.
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â Secreción de GM-CSF por los OB humanos
La incubación de OB y macrófagos con dosis de partículas de alúmina
comprendidas entre 1 y 100 mg/pocillo incrementó la liberación de GM-CSF desde la
concentración de 10 mg/pocillo. Sin embargo, con la dosis de 50 mg/pocillo se produjo
la máxima estimulación (Fig. 34).
Fig. 34. Efecto de la concentración de las partículas de alúmina en la secreción de GM-CSF por
los OB humanos en cocultivo con macrófagos J774. La secreción de GM-CSF fue determinada en el
medio celular condicionado de los OB en cocultivo con macrófagos no tratados (ob+mac) y tratados con
partículas de alúmina (ob+mac+al) desde 1 hasta 100 mg/pocillo, durante 24 horas en medio libre de
suero. Los resultados se expresan como la media ± ES (n = 3).
*p<0.05, respecto a ob+mac.
#p<0.05, respecto a la dosis de 10 mg/pocillo.
â Secreción de IL-6 por los OB humanos
El tratamiento de OB y macrófagos con las distintas dosis de partículas de alúmina
indujo un aumento en la secreción de IL-6 que comenzó a ser significativo con la dosis
de 10 mg/pocillo y que fue máximo a la dosis de 50 mg/pocillo, comparado con el
sistema de cocultivo en ausencia de partículas (Fig. 35).
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Fig. 35. Efecto de la concentración de las partículas de alúmina en la secreción de IL-6 por los OB
humanos en cocultivo con macrófagos J774. La secreción de IL-6 fue determinada en el medio celular
condicionado de los ob en cocultivo con macrófagos no tratados (ob+mac) y tratados con partículas de
alúmina (ob+mac+al) desde 1 hasta 100 mg/pocillo, durante 24 horas en medio libre de suero. Los
resultados se expresan como la media ± ES (n = 3).
*p<0.05, respecto a ob+mac.
#p<0.05, respecto a la dosis de 10 mg/pocillo.
• Secreción de citoquinas en el cocultivo de OB y macrófagos tratados o no con 50
mg_/pocillo de partículas de alúmina
a) Liberación de mediadores por los macrófagos
â Secreción de TNF-a murino
Las partículas de alúmina estimularon la secreción de TNF-a respecto a los
macrófagos en ausencia de partículas (Fig. 36).
La producción de TNF-a por los macrófagos en el sistema macrófago-OB fue
menor que en los macrófagos aislados (Fig. 36). La adición de partículas de alúmina al
cocultivo macrófago-OB, indujo un aumento en la liberación de TNF-a, respecto al
sistema de cocultivo en ausencia de partículas. Sin embargo, los niveles de TNF-a en
dicho cocultivo con partículas fueron menores a los observados en los macrófagos
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Fig. 36. Efecto de las partículas de alúmina sobre macrófagos J774 aislados y en cocultivo con OB
humanos en la secreción de TNF-a. La secreción de TNF-a por los macrófagos fue determinada en el
medio celular condicionado de los macrófagos aislados (mac) y en cocultivo con OB (mac+ob) no
tratados, así como tras el tratamiento con 50 mg/pocillo de partículas de alúmina en ambos grupos,
mac+al (50) y mac+ob+al (50), durante 24 horas en medio libre de suero. Los resultados se expresan
como la media ± ES (n = 6).
*p<0.05, respecto a mac.
#p<0.05, respecto a mac+ob.
&p<0.05, respecto a mac y mac+al (50).
â Secreción de IL-6 murina
La exposición de los macrófagos a partículas de alúmina no afectó la liberación de
IL-6 (Fig. 37).
Los macrófagos en cocultivo con OB en ausencia de partículas liberaron más IL-6
que los macrófagos no expuestos (Fig. 37). La incubación de macrófagos y OB en el
cocultivo con partículas, produjo igualmente un aumento en los niveles de IL-6
comparados con los de las células en el cocultivo y con los macrófagos tratados o no
tratados con partículas de alúmina (Fig. 37).
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Fig. 37. Efecto de las partículas de alúmina sobre macrófagos J774 aislados y en cocultivo con OB
humanos en la secreción de IL-6. La secreción de IL-6 por los macrófagos fue determinada en el medio
celular condicionado de los macrófagos aislados (mac) y en cocultivo con OB (mac+ob) no tratados, así
como tras el tratamiento con 50 mg/pocillo de partículas de alúmina en ambos grupos, mac+al (50) y
ob+mac+al (50), durante 24 horas en medio libre de suero. Los resultados se expresan como la media ±
ES (n = 6).
#p<0.05, respecto a mac+ob.
&p<0.05, respecto a mac y mac+al (50).
b) Liberación de mediadores por los OB
â Secreción de GM-CSF
La liberación de GM-CSF aumentó en OB expuestos a 50 mg/pocillo de partículas
de alúmina (Fig. 38).
Los OB en cocultivo con macrófagos no tratados con partículas liberaron más GM-
CSF que los OB aislados (Fig. 38). La adición de partículas de alúmina al sistema de
cocultivo indujo una mayor secreción de GM-CSF por los OB que la producida en el
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Fig. 38. Efecto de las partículas de alúmina sobre OB humanos aislados y en cocultivo con
macrófagos J774 en la secreción de GM-CSF. La secreción de GM-CSF por los OB fue determinada en
el medio celular condicionado de los OB aislados (ob) y en cocultivo con macrófagos (ob+mac) no
tratados, así como tras el tratamiento con 50 mg/pocillo de partículas de alúmina en ambos grupos, ob+al
(50) y ob+mac+al (50), durante 24 horas en medio libre de suero. Los resultados se expresan como la
media f ES (n = 6).
*p<0.05, respecto a ob.
#p<0.05, respecto a ob+mac.
&p<0.05, respecto a ob y ob+al(50).
â Secreción de IL-6 humana
Los niveles de IL-6 en los medios celulares condicionados de OB incubados con
partículas de alúmina, aumentaron con respecto a los OB aislados (Fig. 39).
En el cocultivo OB-macrófago la secreción de IL-6 fue más elevada que en los OB
tratados o no tratados con partículas de alúmina (Fig. 39). La incubación del sistema de
cocultivo con alúmina indujo en los OB un incremento en la secreción de IL-6, que fue
mayor comparada con el resto de los grupos (Fig. 39).
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Fig. 39. Efecto de las partículas de alúmina sobre OB humanos aislados y en cocultivo con
macrófagos J774 en la secreción de IL-6. La secreción de IL-6 por los OB fue determinada en el medio
celular condicionado de los OB aislados (ob) y en cocultivo con macrófagos (ob+mac) no tratados, así
como tras el tratamiento con 50 mg/pocillo de partículas de alúmina en ambos grupos, ob+al (50) y
ob+mac+al (50), durante 24 horas en medio libre de suero. Los resultados se expresan como la media ±
ES (n = 6).
*p<0.05, respecto a ob.
#p<0.05, respecto a ob+mac.
&p<0.05, respecto a ob y ob+al (50).
• Expresión de IL-6 en el cocultivo de OB y macrófagos tratados o no tratados con 50
mg_/pocillo de partículas de alúmina
Se realizaron curvas de titulación de cantidades de ARNm pertenecientes a OB
procedentes de tres cultivos primarios tratados o no tratados con partículas de alúmina
(apartado 8). Se observó que la cantidad de 50 ng de ARN total no producía saturación
de la señal, siendo por tanto adecuada para realizar la RT-PCR (Fig. 28). Sin embargo,
en el sistema de cocultivo OB-macrófago, las curvas de titulación realizadas utilizando
ARN total procedente de tres cultivos primarios de OB, mostraron que con 50 ng de
ARN se produce saturación de la señal y que la cantidad óptima en este sistema de
cocultivo, tanto en ausencia como en presencia de partículas era 0,5 ng de ARN
(Fig. 40). Esta circunstancia indica, de partida, que los OB y macrófagos en cocultivo















Fig. 40. Titulación de la expresión del gen de la IL-6 en OB humanos en cocultivo con macrófagos
J774. La expresión del gen de la IL-6 fue determinada mediante RT-PCR semicuantitativa de células
osteoblásticas humanas en cocultivo con macrófagos tratadas con 50 mg/pocillo de partículas de alúmina,
durante 24 horas en medio libre de suero. Gel representativo correspondiente al ARNm de la [L-6 de un
cultivo. (n= 3).
Tal y como se observó en el apartado 8 las partículas de alúmina inducen un
incremento en la expresión de IL-6 en células osteoblásticas humanas en cultivo
primario (Fig. 41 A). En el cocultivo de OB y macrófagos se produjo un gran
incremento en la expresión de IL-6 con respecto a los OB aislados, tanto tratados como
no tratados con partículas ( Fig. 41 B). Además la adición de partículas de alúmina al
cocultivo incrementó aún más la expresión de IL-6, obteniéndose valores más altos que























Fig. 41. Efecto de las partículas de alúmina sobre OB humanos aislados y en cocultivo con
macrófagos J774 en la expresión de IL-6. La expresión de IL-6 por los OB fue determinada mediante
RT-PCR semicuantitativa de los OB aislados (ob) y en cocultivo con macrófagos (ob+mac) no tratados,
así como tras el tratamiento con 50 mg/pocillo de partículas de alúmina en ambos grupos, ob+al (50) y
ob+mac+al (50), durante 24 horas en medio libre de suero. Los resultados se expresan como la media ±
ES (n = 6), y están corregidos por los valores correspondientes de GAPDH.
*p<0.05, respecto a ob.
#p<0.05, respecto a ob+mac.
&p<0.05, respecto a ob y ob+al(50). Nota^
Nota^: Se ha tenido en consideración que la cantidad de ARN total utilizada para amplificar el gen de la
[L-6 en el cocultivo era de 0,5 ng, mientras que el los OB aislados la cantidad utilizada fue de 50 ng (100
veces mayor), ya que no se hayó una cantidad de ARN total común para ambas situaciones que
proporcionara una amplificación submáxima.
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• Efecto del TNF-a murino exógeno en la secreción de IL-6 humana
El tratamiento con TNF-a murino exógeno no modificó la secreción de IL-6 en OB
humanos en cultivo primario. Sin embargo, la secreción de IL-6 aumentó en estos












Fig. 42. Efecto del TNF-a murino exógeno en la secreción de IL-6 humana. La secreción de IL-6 fue
determinada en el medio celular condicionado de tres cultivos primarios de OB humanos no tratados
(Control) y tratados con 300 pg/mL TNF-a o con 50 mg/pocillo de partículas de alúmina, durante 24
horas en medio libre de suero.





1. CULTIVO PRIMARIO DE OB HUMANOS
1.1. Dificultades para su realización
Los cultivos de OB humanos son útiles para evaluar la biocompatiblidad de los
biomateriales tanto en forma de partícula como de bloque [163,185]. Para tal fin se han
utilizado células osteblásticas humanas, de ratón, de rata, o células transformadas (líneas
celulares de osteosarcoma, como MG-63, SaOS-2, HOS, MC3T3...).
En el presente estudio utilizamos cultivos primarios de células osteoblásticas
humanas procedentes de hueso trabecular, para cuya realización se han debido superar
una serie de obstáculos. Primero, el crecimiento de nuestros cultivos era muy lento con
las consiguientes dificultades técnicas para la supervivencia de las células en cultivo y
para la obtención del material celular suficiente para realizar los experimentos.
Segundo, la superficie ósea trabecular está en contacto con la médula ósea con la
posibilidad de contaminación con células de dicha médula, especialmente fibroblastos.
Por último, las células en cultivo primario eran utilizadas en los primeros pases debido a
la pérdida de las características osteoblásticas con los pases sucesivos.
1.2. Caracterización de los cultivos de OB humanos
El fenotipo osteblástico se caracteriza por la síntesis de colágeno tipo I, el
incremento de la fosfatasa alcalina [ 182] y de la osteocalcina en respuesta a
1,25(OH)ZD3 [186,187] y por la producción de AMPc tras la estimulación con PTH
[ 188].
Nuestros resultados muestran que los cultivos primarios de OB humanos utilizados
poseen fenotipo osteoblástico. Sintetizan PICP y sólo el 10 % del colágeno total es
PIIINP, característico de fibroblastos. Responden a 1,25(OH)ZD3 incrementando la
secreción de osteocalcina. Además, los resultados de la citoquímica muestran que al
tratar las células con dos agentes diferenciadores, 1,25(OH)ZD3 y el TGF-(3i, más del 70
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% de las células son positivas para la fosfatasa alcalina. Resultados similares fueron
obtenidos por Wergedal y col. [ 182] en muestras de OB humanos.
2. INFLUENCIA DE LAS PARTÍCULAS DE POLIETILENO, MA 956 Y
ALÚMINA SOBRE DIVERSOS MARCADORES DEL FENOTIPO
OSTEOBLÁSTICO. INFLUENCIA DEL TAMAÑO DE PARTÍCULA.
Los resultados del presente estudio indican que las células osteoblásticas humanas
en cultivo primario responden directamente a las partículas de polietileno, de la aleación
MA 956 y de alúmina y esta respuesta es dependiente de la composición y del tamaño
de las mismas.
La reacción del tejido óseo a las partículas de biomaterial es compleja y el
mecanismo que se desencadena no está completamente aclarado, pero se ha sugerido
que la resorción ósea por los OC está incrementada [42] y la formación ósea por los OB
disminuída [170]. Aunque el mayor impacto de las partículas se refleja en la resorción,
Kadoya y col. [ 134] advierten que las partículas también afectan a la formación ósea.
Además, Goodman y col. [ 170] mostraron que las partículas de polietileno y las de Co-
Cr disminuían la formación neta de hueso en un modelo in vivo en conejos. Numerosos
estudios in vitro, [ 133,157-167], sugieren que el estudio de las modificaciones de la
función osteoblástica en presencia de las partículas de varios biomateriales protésicos y
en OB de diversos orígenes no es desdeñable, ya que puede proporcionar información
básica a la hora de comprender el fenómeno osteolítico.
Sin embargo, hasta el momento no había sido estudiado el efecto de las partículas de
polietileno y de alúmina, ni la influencia del tamaño de las mismas, en el fenotipo de
células osteoblásticas en cultivo primario.
El polietileno ha sido considerado uno de los principales causantes del fracaso
protésico asociado al aflojamiento aséptico [39-42,131,132], y las cerámicas son
consideradas casi inertes, pero se sabe muy poco de su efecto en la respuesta de
macrófagos y OB. Estudios previos, evaluando membranas periprotésicas retiradas en el
momento de la revisión de prótesis de cadera, revelaron que el par cerámica-cerámica
generaba menos partículas y una reacción inflamatoria menos intensa que el par metal-
polietileno [189]. Estudios in vivo han demostrado que la reacción del tejido es más
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severa frente a partículas de polietileno y Co-Cr que frente a partículas de alúmina
[171]. Otros trabajos han estudiado los cambios morfológicos y de actividad
osteoblástica sobre superficies de alúmina y han demostrado un alto grado de
citocompatibilidad [ 190,191 ]. Por otra parte, el efecto de las partículas de alúmina sobre
la estimulación de linfocitos o macrófagos es menor comparado con otras partículas
como titanio, acero inoxidable o polietileno [ 183,192]. Se ha comprobado también que
las partículas de alúmina inhiben el crecimiento fibroblástico, pero esta inhibición es
menor que la producida por las partículas de acero inoxidable [193]. Además se ha
demostrado que las partículas de alúmina son capaces de inducir apoptosis en igual
medida que las de polietileno en macrófagos [194].
El estudio de las posibles alteraciones en la proliferación celular como respuesta a la
presencia de biomateriales, bien en forma de bloque o de partícula, permite la
evaluación de la citocompatibilidad basal, relacionada con funciones celulares comunes.
Nuestros resultados, utilizando contaje celular, muestran que las partículas de
polietileno de los dos tamaños estudiados, < 80 µm y< 160 µm, inhiben el crecimiento
celular osteoblástico y las partículas de menor tamaño son las que producen un efecto
mayor. Sin embargo, en el caso de las partículas de alúmina, sólo las de tamaño
< 80 µm inhibieron el crecimiento celular. Este efecto se produjo en menor grado que el
producido por las partículas de polietileno del mismo tamaño.
La disminución en la proliferación observada en este trabajo ha sido también
descrita por otros autores utilizando distintos biomateriales y células osteoblásticas de
distintos orígenes [158,161,163]. Zambonin y col. [158], exponiendo células
osteoblásticas humanas procedentes de hueso trabecular a partículas de PMMA
observaron un descenso en el crecimiento celular. Partículas cerámicas como las de
hidroxiapatita y fosfato tricálcico, causaron un efecto inhibitorio similar en OB
procedentes de calvaria de rata [163]. Los mismos autores, en un estudio posterior,
mostraron que las partículas de hidroxiapatita inducían una disminución significativa en
la población osteoblástica [ 161 ], siendo las partículas más pequeñas las que producían
un mayor descenso en la proliferación celular. Por otra parte, también apoyando
nuestros resultados, Anderson y col. [195] han observado una inhibición en el
crecimiento de OB humanos en cultivo primario al ser incubados con fluído sinovial de
pacientes con implantes aflojados de cadera.
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Sin embargo, en contraste con nuestras observaciones, otros autores no han
encontrado cambios en la proliferación celular al investigar la biocompatibilidad in vitro
de determinados materiales y otros incluso han observado incrementos en dicha
proliferación celular [ 133,160,162,164]. Yao y col. [ 160] no encontraron variaciones en
la población celular después del tratamiento de las células osteoblásticas humánas
MG63 con partículas de Ti. Por el contrario, un trabajo reciente [162] utilizando las
células MG63, indica que las partículas de Ti, TiA1V y Co-Cr inducen un incremento en
el número de células y, además este efecto es dependiente de la composición. Dean y
col. han observado los mismos efectos al exponer las mismas células a partículas de
polietileno, bien comercial [164] o retirado del tejido membranoso de prótesis aflojadas
[133]. Estos incrementos en la proliferación celular después de someter a las células a
tratamiento con partículas de polietileno discrepan con nuestros resultados, ya que
nuestros experimentos muestran descensos en la población celular como consecuencia
de la exposición de las células a dichas partículas. Estas diferencias podrían deberse a
que estos autores utilizan una línea celular, que por ser células transformadas, podrían
tener respuestas alteradas. En nuestro estudio utilizamos OB humanos en cultivo
primario, células no transformadas, en los que cualquier respuesta observada puede ser
atribuída al fenotipo de estas células. Asimismo, las diferencias observadas también
podrían deberse al distinto tamaño de las partículas ensayadas en ambos trabajos.
Otros investigadores han estudiado la proliferación de las células osteoblásticas
sobre las superficies de los biomateriales encontrándose distintos efectos [26,191,196].
En concordancia con nuestros resultados Hott y col. [26] han demostrado descensos en
la proliferación celúlar al estudiar el comportamiento de las células osteoblásticas
humanas procedentes de hueso trabecular sobre hidroxiapatita.
Por el contrario, los vidrios bioactivos son capaces de estimular la población celular
osteoblástica humana procedente de hueso trabecular, no así otras superficies como Ti o
poliestireno [196]. Otros autores han encontrado aumentos en la proliferación de OB
alveolares sobre superficies de alúmina, contrariamente a lo que sucede sobre
superficies de Ti [ 191 ].
Dado que la formación ósea depende en gran parte del número de OB [ 197] y que el
número de OB es dependiente, naturalmente, de la proliferación celular [198], nuestros
resultados sugieren una posible disminución de la formación de hueso en presencia de
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partículas de polietileno, y en menor grado, en pre ŝencia de partículas de alúmina. Se
advierte igualmente una mayor biocompatibilidad de la alúmina frente al polietileno, ya
que la primera es mejor tolerada por los OB en términos de proliferación celular.
Evaluamos también la citocompatibilidad específica, que se relaciona con funciones
características del fenotipo celular osteoblástico: producción de PICP, fosfatasa alcalina
y osteocalcina.
En este trabajo se demuestra que la secreción de PICP disminuye en presencia de los
tres biomateriales estudiados. El PICP es uno de los dos propéptidos terminales (N-
terminal y C-terminal) presentes en ambos extremos de la molécula de procolágeno
sintetizada durante el paso intracelular de la producción de colágeno tipo I por los OB.
El siguiente paso extracelular convierte el procolágeno en colágeno, después de liberar
los propéptidos terminales. El PICP es pues un índice válido de la capacidad del OB
para construir matriz ósea [ 178]. Los niveles de PICP disminuyen en el medio
condicionado cuando las células son expuestas a las partículas de polietileno más
pequeñas, < 30 µm, de forma independiente de la presencia de 1,25(OH)ZD3. Las
partículas de MA 956 y de alúmina también disminuyeron la secreción de PICP, en
ausencia de 1,25(OH)ZD3, y las partículas de la aleación más pequeñas, < 10 µm,
produjeron un efecto más acusado.
Las hormonas calciotrópicas como el 1,25(OH)zD3 desempeñan un importante papel
en la función osteoblástica. Los datos sobre el efecto del 1,25(OH)ZD3 en la secreción de
PICP por las células osteoblásticas son contradictorios. Mientras que algunos autores
muestran una disminución [199], otros no han detectado cambios [200] e incluso otros
han encontrado aumentos en la secreción del PICP tras la adición de esta hormona
[201]. Los niveles de PICP en los cultivos control pertenecientes a la serie del
polietileno y a la serie de la alúmina disminuyen después de la adición de 1,25(OH)ZD3.
Es probable que los resultados de los cultivos control en la serie del MA 956 difieran de
los obtenidos en la serie del polietileno y de la alúmina porque los experimentos se
desarrollaron en cultivos primarios procedentes de diferentes pacientes y no en líneas
celulares estandarizadas.
Los resultados del presente trabajo están de acuerdo con los de otros autores que
muestran que las partículas de distinto tamaño y composición inhiben la producción de
colágeno en células osteoblásticas humanas [ 158,159,164,165]. Allen y col. [ 159] han
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demostrado un efecto inhibitorio de las partículas de Co sobre la producción de
colágeno tipo I en dos líneas celulares de OB humanos (MG63 y SaOS-2). Partículas de
PMMA inhibieron la síntesis de colágeno en células osteoblásticas humanas en cultivo
primario [158]. Dean y col. [133,164] describieron una disminución en la producción de
PICP al exponer las células MG63 a partículas de polietileno. Además, partículas de Ti
de tamaño no fagocitable disminuyen la expresión del gen del colágeno en células
MG63 y en OB humanos en cultivo primario, lo cual sugiere que la señalización celular
puede tener lugar independientemente del proceso de fagocitosis [165].
En cuanto al estudio de la producción de colágeno sobre las superficies de
biomateriales en forma de bloque se han obtenido distintos resultados [26,185,202].
Puleo y col. [202] demostraron que la síntesis de colágeno en OB de calvaria de rata era
parecida en todos los materiales examinados: acero inoxidable, TiA1V, CoCrMo,
PMMA, hidroxiapatita, vidrio borosilicato y poliestireno. Hott y col. [26] demostraron
un aumento en la producción de colágeno por células osteoblásticas humanas
procedentes de hueso trabecular sobre hidroxiapatita. Además, se ha demostrado en
células MG-63 que la rugosidad de la superficie, aparte de la composición, puede
disminuir la síntesis de colágeno. Dicha síntesis es menor en superficies lisas que en
rugosas y en TiA1V menor que en Ti para una rugosidad dada [185].
La disminución en la producción de PICP observada en el presente estudio de forma
dependiente del tamaño de la partícula, podría inducir una disminución en la producción
de matriz ósea que contribuiría a una formación reducida de hueso.
Los niveles de fosfatasa alcalina no cambiaron después del tratamiento con
polietileno, ni tras la adición de 1,25(OH)ZD3. Por el contrario, un estudio previo [157]
evidenció un aumento significativo de la actividad de la fosfatasa alcalina después del
tratamiento con polietileno y de la adición de 1,25(OH)ZD3. Casi todos los autores
coinciden en que la fosfatasa alcalina se incrementa con el 1,25(OH)ZD3 [201,203]. Sin
embargo, nuestros resultados son cosistentes con otras publicaciones [204,205] que
muestran que los cambios en los niveles de fosfatasa alcalina depués del tratamiento con
1,25(OH)ZD3 están relacionados con los niveles basales de actividad de la enzima. Así,
los niveles basales de fosfatasa alcalina del estudio previo [157] eran menores a los
encontrados en este trabajo, debido probablemente a diferencias en los estadíos de
maduración de los OB humanos.
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En cuanto a las partículas de MA 956 y de alúmina, sólo las de alúmina < 10 µm
indujeron un descenso en los niveles de fosfatasa alcalina, tanto en los cultivos tratados
como en los no tratados con 1,25(OH)ZD3. Este descenso en la producción de fosfatasa
alcalina podría relacionarse con una disminución de la actividad osteoblástica. Otros
autores han encontrado un efecto inhibitorio similar al observado en el presente trabajo
con otros biomateriales y tipos celulares osteoblásticos diversos [ 133,159,162,164]. Así,
Allen y col. [ 159] incubando partículas de Cr y de Co con células MG63 y SaOS-2,
observaron descensos en este marcador osteoblástico. Las partículas de Ti, TiA1V y Co-
Cr también inducen una disminución en la actividad de la fosfatasa alcalina en MG63,
dependiendo de la composición química de las partículas [ 162]. Dean y col. [ 133,164]
al exponer MG63 a partículas de polietileno han mostrado descensos en la actividad de
la fosfatasa alcalina, relacionándolos con una menor diferenciación celular.
Otros autores han investigado los cambios en la producción de fosfatasa alcalina por
células osteoblásticas sobre varios biomateriales encontrándose distintos efectos
[185,191,206]. Vrouwenvelder y col. [206] han demostrado un incremento en la
producción de fosfatasa alcalina en OB de rata en contacto con vidrio bioactivo. Sin
embargo, otros biomateriales como la hidroxiapatita, la aleación de Ti y el acero
inoxidable no modifican esta enzima en dichas células [206]. Se ha demostrado que la
alúmina no modifica la actividad de la fosfatasa alcalina en OB alveolares; por el
contrario, el Ti, produce un descenso [ 191 ]. Por otra parte, la rugosidad de la superficie
afecta a la fosfatasa alcalina produciendo un efecto estimulador en MG-63, mostrándose
además, una mayor actividad enzimática en Ti que en TiA1V para una rugosidad dada
[185].
Los resultados del presente estudio muestran que la secreción de osteocalcina, el
último de los marcadores del fenotipo osteblástico estudiados, incrementó en todos los
casos después de la adición de 1,25(OH)ZD3. En condiciones basales la producción de
esta proteína es baja en OB humanos, pero puede aumentar varias veces tras la
estimulación con 1,25(OH)ZD3. En nuestro estudio este incremento fue mayor en las
células tratadas con partículas de polietileno < 30 µm. Además, los niveles de expresión
del ARNm de la osteocalcina también aumentaron cuando las células fueron expuestas a




Sin embargo, el incremento en la secreción después de la adición de 1,25(OH)2D3
fue menor en las células expuestas a partículas de MA 956 < 10 µm que en el grupo
control. Se observó la misma tendencia con las partículas de MA 956 < 80 µm y con las
de alúmina de ambos tamaños.
Aunque la osteocalcina es la proteína no colágena más abundante en el hueso, su
papel en la fisiología ósea no se conoce con exactitud. Recientes estudios realizados por
Ducy y col. [207] han demostrado que ratones transgénicos deficientes en osteocalcina
tienen un defecto en la formación, dando lugar a un aumento del grosor del hueso
cortical sin afectar a la resorción ósea ni a la mineralización. Este estudio sugiere que la
osteocalcina funciona como un inhibidor fisiológico de la formación ósea. Sin embargo,
otros estudios muestran que la osteocalcina actúa como un quimioatractante para los
progenitores de los OC hacia las superficies óseas, estimulando la resorción [208,209].
De hecho, la resorción de fragmentos óseos deficientes en osteocalcina es
aproximadamente la mitad de la de fragmentos con un contenido normal de osteocalcina
[208]. Estos datos sugieren que la osteocalcina podría actuar como una señal para la
resorción. Por tanto, el incremento en la secreción y expresión de osteocalcina
observada en el presente trabajo depués de la adición de partículas de polietileno podría
estar implicada en el proceso osteolítico, tal y como ya ha sido propuesto en un trabajo
previo [ 157].
En este sentido, se ha demostrado que las partículas de PMMA incrementan la
secreción de osteocalcina en las células osteoblásticas [158]. Sin embargo, Dean y col.
[ 164] observaron en MG-63 que las partículas comerciales de polietileno no afectaban a
la secreción de osteocalcina, mientras que las retiradas del tejido membranoso de
prótesis aflojadas inducían un descenso en dicha secreción [133]. Ésto contrasta con los
efectos observados en este trabajo en relación a las partículas de polietileno, pero estas
diferencias pueden ser debidas al tipo de células utilizadas o al tamaño de las partículas.
Los resultados obtenidos en la secreción de osteocalcina con las partículas de
MA 956 y de alúmina difieren de los obtenidos para el polietileno. El menor incremento
en la secreción de osteocalcina en los cultivos incubados con partículas de MA 956
< 10 µm y tratados con 1,25(OH)ZD3, con respecto a los controles, sugiere una
disminución de la actividad osteoblástica, al igual que ocurría con los otros marcadores
del fenotipo osteoblástico estudiados, en presencia de partículas de MA 956 o de
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alúmina. Efectos similares han sido observados por Allen y col. [ 159], quienes
utilizando partículas de Co-Cr, Cr y Co encontraron una inhibición en la secreción de
osteocalcina compatible con una disminución de la actividad osteoblástica.
A1 exponer las células osteoblásticas a la superficie del biomaterial, diversos
trabajos han demostrado aumentos en la secreción de osteocalcina [185] o niveles
invariables [190]. Se ha descrito [185] un aumento en la secreción de osteocalcina por
células MG63 sobre Ti rugoso, no así en TiA1V de igual rugosidad o sobre superfices de
las mismas composiciones pero lisas. Tampoco se han observado cambios en la
secreción de osteocalcina por células osteoblásticas humanas procedentes de hueso
trabecular al crecer sobre superficies de alúmina [190].
En este trabajo se ha demostrado que las partículas de polietileno, las metálicas de la
aleación MA 956 y las de alúmina, dependiendo del tamaño y de la composición de las
mismas, afectan directamente al fenotipo de los OB humanos en cultivo primario.
Las partículas de polietileno producen un aumento en la diferenciación celular al
disminuir la proliferación y la secreción de PICP y al aumentar la secreción y expresión
de osteocalcina, relacionada con la mineralización y la quimiotaxis de precursores
osteoclásticos. Además, la activación de la resorción y la inhibición de la proliferación y
la síntesis de colágeno están influenciadas por el tamaño de partícula, siendo las
partículas más pequeñas las que afectan en mayor medida a la función osteoblástica.
Estas partículas pequeñas han sido consideradas en múltiples trabajos como las
causantes de la osteolisis periprotésica a través de la activación de los macrófagos
[137-148]. Además, Horowitz demostró que uno de los mecanismos por los cuales la
exposición de partículas a macrófagos conduce a la liberación de mediadores y al
reclutamiento de OC es dependiente de la presencia de OB [147]. Así pues, algunos de
los efectos sobre las células óseas pueden ser indirectos, involucrando la producción de
mediadores inflamatorios por monocitos y macrófagos. Sin embargo, nuestros
resultados indican que la liberación de osteocalcina por las células osteoblásticas en
presencia de partículas de polietileno podría ser otra vía directa que involucraría al OB
en el fenómeno osteolítico.
Por otra parte, hemos observado que las partículas de MA 956 y de alúmina pueden
inhibir la actividad osteoblástica y que las más pequeñas producen una mayor
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modificación de los parámetros estudiados. Sin embargo, los efectos de estas partículas
parecen ser menos nocivos que los expuestos para el polietileno.
En resumen, la influencia de las partículas de polietileno y de otros biomateriales
como el PMMA [158] parece tener dos vías: a) la disminución de la proliferación y de
la síntesis de colágeno, coincidiendo con el efecto observado para las partículas de
MA 956 y de alúmina, que podría inducir una inhibición en la formación ósea; b) un
incremento de la osteocalcina, que podría .activar el proceso de resorción ósea. Ambos
efectos podrían causar un desequilibrio en el remodelado óseo y contribuir a la pérdida
de hueso y osteolisis progresiva.
Sin embargo, el MA 956 y la alúmina no aumentan los niveles de osteocalcina, por
lo cual este mecanismo no estaría involucrado en la resorción ósea mediada por la
acción quimiotáctica de la osteocalcina.
Podemos concluir en este estudio que el nuevo biomaterial parece tener menos
efectos adversos sobre el fenotipo osteoblástico que otros biomateriales.
3. INFLUENCIA DE LAS PARTÍCULAS DE POLIETILENO Y DE ALÚMINA
SOBRE LA SÍNTESIS DE IL-6 EN OB HUMANOS
En nuestro estudio observamos que las partículas de polietileno y de alúmina son
capaces de estimular la producción de IL-6 en OB humanos en cultivo primario, siendo
dicho efecto dependiente de la composición y la concentración de las partículas.
La IL-6 es una citoquina multifuncional que es sintetizada por distintos tipos de
células [210-214]. En el microambiente óseo la IL-6 es producida por monocitos,
células estromales derivadas de la médula ósea, OC y OB. La producción de IL-6 por
las células osteoblásticas es estimulada por varios agentes incluyendo la PTH, la
proteína relacionada con la PTH (PTHrP) y citoquinas como la IL-1 y el TNF-a, lo cual
implica a la IL-6 como mediador local de resorción ósea [211,212,214-216].
Se ha demostrado que la IL-6 es un potente estimulador de la diferenciación
osteoclástica a partir de los progenitores hematopoyéticos [217]. Además la IL-6
produce resorción ósea en modelos in vivo e in vitro que contienen precursores de los
OC [212,214]. Por último, enfermedades asociadas con pérdida de hueso como la
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enfermedad de Paget, cursan con niveles elevados de esta citoquina, lo que la implica
definitivamente en el remodelado óseo [218].
Se ha implicado a la IL-6 liberada por los OB en la reacción osteolítica, al
observarse que tras la fagocitosis por los macrófagos de las partículas de PMMA se
induce la producción dé TNF-a, el cual estimula a los OB a producir PGE2, GM-CSF e
IL-6 [147]. La liberación de estos factores podría resultar en el reclutamiento de OC y
macrófagos y en un aumento de la resorción ósea [129,219]. En este proceso el OB
desempeñaría un papel secundario frente a la respuesta directa de los macrófagos a las
partículas.
Diversos autores han mostrado aumentos en la liberación de citoquinas implicadas
en resorción ósea, entre ellas la PGEz, en presencia de partículas de biomateriales
distintos y células osteoblásticas de varios orígenes [161,164]. Dean y col. [164]
encontraron un aumento en la liberación de PGEZ al exponer las células osteoblásticas
de la línea MG63 a partículas de polietileno.
Zambonin y col. [158] describieron un aumento en la secreción de IL-6 por células
osteoblásticas humanas en cultivo primario en presencia de partículas de PMMA.
Recientemente se ha demostrado que las células osteoblásticas humanas MG63
responden a las partículas de Ti incrementando la expresión y secreción de la IL-6
[166]. Otro trabajo reciente muestra que la producción de IL-6 en dos líneas celulares
osteoblásticas humanas (MG63 y SaOS-2) es estimulada de forma aditiva por la
combinación de TNF-a y partículas de Ti [167]. El aumento observado en la
producción de IL-6 en nuestro estudio fue un efecto directo de las partículas de
polietileno y de alúmina en las células osteoblásticas. Así pues, en el tejido
periprotésico las partículas podrían interaccionar con los OB produciendo factores
locales, entre ellos la IL-6, que podrían estimular la resorción de hueso conduciendo a la
osteolisis y al aflojamiento aséptico.
En el presente trabajo se observó que a una concentración de 10 mg/pocillo de
partículas, tanto de polietileno como de alúmina, se estimuló la expresión y la secreción
del gen de la IL-6 en los OB humanos. Las dosis que produjéron la secreción máxima y
estable de IL-6 fueron 10 mg/pocillo en el caso de las partículas de alúmina, y 50
mg/pocillo en el caso del polietileno. Por esta razón elegimos estas dos dosis, 10 y 50
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mg/pocillo, para comparar los efectos de las partículas de polietileno y de alúmina sobre
la liberación de dicha citoquina.
Con la concentración de 10 mg/pocillo, la cual produjo la máxima secreción en los
cultivos tratados con partículas de alúmina, los niveles de IL-6 en el medio
condicionado fueron más altos que los inducidos con la misma dosis de partículas de
polietileno. Sin embargo, al aumentar la dosis hasta 50 mg/pocillo, el efecto estimulador
de las partículas de polietileno continuó aumentando y los niveles alcanzados, tanto de
ARNm de IL-6 como de proteína secretada, fueron más altos que los alcanzados en los
cultivos tratados con la misma concentración de partículas de alúmina. Así pues, a dosis
altas las partículas de alúmina mostraron menor capacidad que las de polietileno para
estimular la producción de IL-6 por OB humanos en cultivo primario.
Ha sido descrito que la liberación de citoquinas por los OB en respuesta a los
biomateriales depende de la composición de las partículas. Lohmann y col. [ 162]
demostraron una mayor secreción de PGEZ después de la exposición a partículas de Co-
Cr que frente a Ti o a TiA1V. Se ha demostrado in vivo que la reacción del tejido es más
severa frente a partículas de polietileno o Co-Cr, que frente a partículas de alúmina
[171]. Por otra parte, la tasa de desgaste in vivo del par cerámica-cerámica es 4000
veces menor que la del par metal-polietileno [53]. Así pues, los volúmenes de partículas
de alúmina generados in vivo podrían no ser suficientes para iniciar una respuesta
inflamatoria que resultara en la osteolisis periprotésica y en el aflojamiento aséptico del
implante. En nuestro estudio encontramos que una baja concentración de partículas de
alúmina indujo el mayor incremento en la secreción de IL-6 en el OB. Sin embargo, la
característica más común observada en el tejido interfacial de las prótesis aflojadas es la
abundancia de partículas de polietileno, generadas en un número mucho más elevado
que las de alúmina en la articulación artificial [39-42,131,132]. Así, Kobayashi y col.
[40] concluyeron que el factor crítico en la patogénesis de la osteolisis periprotésica era
la gran concentración de partículas de polietileno encontradas en el tejido. Dicha
acumulación de partículas de polietileno podría estimular la producción de IL-6 a más
altos niveles que las partículas de alúmina, producidas en menor número. Éste podria
ser uno de los factores que expliquen la menor osteolisis desarrollada en prótesis




Trabajos recientes han estudiado el efecto de las partículas de polietileno y de
alúmina sobre la liberación de citoquinas en otras células no osteoblásticas. Ha sido
demostrado que la liberación de TNF-a por macrófagos de ratón de la línea J774 era
mayor con partículas de polietileno que con partículas de alúmina del mismo tamaño
[183].
Otro estudio reciente ha mostrado que los niveles más altos en la liberación de
citoquinas como TNF-a, IL-1 y IL-8 en monocitos humanos de la línea THP-1, se
alcanzan tras el tratamiento con partículas de polietileno, mientras que las de Ti
produjeron niveles más bajos [220].
En el apartado anterior de esta discusión hemos considerado los efectos de las
partículas de polietileno y de alúmina sobre la proliferación celular y varios marcadores
del fenotipo osteoblástico, observándose cambios dependientes de la composición del
biomaterial y del tamaño de las partículas sometidas a estudio. Hemos visto que las
partículas de polietileno disminuyeron la proliferación y aumentaron la producción de
osteocalcina, lo cual podría influenciar la formación y la resorción ósea. Sin embargo,
las partículas de alúmina afectaron en menor medida a la función osteoblástica.
Estos hallazgos, unidos al poder estimulador mayor del polietileno frente a la
alúmina sobre la síntesis de IL-6, sugiere que la alúmina es más biocompatible que el
polietileno.
4. EFECTOS DE LAS PARTÍCULAS DE ALÚMINA EN EL COCULTIVO OB-
MACRÓFAGO
A1 evaluar la biocompatibilidad de un material puede ser de gran importancia
examinar su efecto sobre OB y macrófagos, ya que dichas células pueden interaccionar
en la interfaz [146-149,221-223]. Para simular esta compleja doble interacción en
nuestro estudio utilizamos un inserto con los macrófagos de la línea J744 en la
superficie, que fue colocado sobre un pocillo que contenía los OB humanos en cultivo
primario. En este sistema experimental ambos tipos celulares son expuestos a partículas
de alúmina, permitiendo emular la continua interacción que existe in vivo entre OB,
macrófagos y el biomaterial.
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Varios estudios in vitro han demostrado que las partículas de desgaste activan a los
macrófagos incrementando la secreción y expresión de citoquinas proinflamatorias tales
como IL-1(3, IL-6, TNF-a, GM-CSF... [137-145,220]. Estos mediadores podrían
estimular la resorción localizada de hueso [ 129,219] y éste podría ser un mecanismo por
el cual la activación de los macrófagos inducida por las partículas contribuyera al
fracaso de los implantes protésicos.
En el presente estudio la secreción de IL-6 por los macrófagos en presencia de
partículas de alúmina no se modificó con respecto a los macrófagos aislados. En varios
trabajos han utilizado la misma línea celular y no han sido capaces de detectar dicha
citoquina tras la exposición a partículas de polietileno o PMMA [147,148]. Por el
contrario, se ha descrito recientemente que las partículas de Ti estimulan la liberación
de IL-6 en dichas células [224]. Estas discrepancias podrían deberse al distinto tipo de
biomaterial utilizado en cada estudio.
En el sistema de cocultivo OB-macrófago los niveles de IL-6 murina aumentaron
respecto a los macrófagos aislados, y la exposición de dicho cocultivo a partículas de
alúmina incrementó la secreción de IL-6 respecto a las otras tres condiciones ensayadas.
Estos resultados indican que la producción de IL-6 por los macrófagos estaría
influenciada por la presencia de OB que producirían mediadores que inducen un
incremento en dicha secreción.
La expresión y la secreción de IL-6 en los OB incrementó tras la incubación con
partículas de alúmina. La secreción de IL-6 en el cocultivo fue mucho mayor que en los
OB aislados en ausencia o presencia de alúmina. Las células en cocultivo expuestas a
partículas liberaron más IL-6 que en el resto de los grupos y se observó un efecto
dependiente de la concentración. Se obtuvieron patrones similares en la expresión del
gen de la IL-6. Estos resultados sugieren que la exposición de los macrófagos a las
partículas de alúmina podría producir mediadores que estimularían a los OB a liberar
IL-6. Diversos estudios han mostrado una interacción similar entre macrófagos y OB
con otros biomateriales como PMMA, polietileno y Ti [146-149,221-223].
En nuestro estudio observamos que tanto en la IL-6 procedente de macrófagos como
de OB, los niveles más altos se producen en el sistema de cocultivo con la adición de las
partículas de alúmina. Los niveles de IL-6 producidos por los macrófagos en cualquiera
de las condiciones experimentales ensayadas son menores que los obtenidos en el caso
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de los OB. La utilización de anticuerpos específicos de especie en nuestro estudio, ^
permite distinguir la contribución de ambos tipos celulares en la liberación de los
distintos mediadores. Así, el sistema experimental utilizado permite asignar la mayor
contribución en la secreción de IL-6 a la célula osteoblástica.
Este incremento en la IL-6 durante la interacción de macrófagos y OB podria ser
importante in vivo, ya que los altos niveles de IL-6 podrian contribuir a una acelerada
resorción de hueso debido a la estimulación de los OC por esta citoquina [212,214,217].
En cuanto a la secreción de GM-CSF por los OB en presencia de partículas de
alúmina se observó un incremento. Los OB en cocultivo con macrófagos secretaron
mayores niveles de GM-CSF comparados con los OB aislados. Además, la incubación
de OB y macrófagos con partículas produjo un aumento en la liberación de dicha
citoquina de forma dependiente de la dosis, con respecto a las células en cocultivo en
ausencia de partículas. En concordancia con nuestros resultados un trabajo previo ha
demostrado que la incubación del medio celular condicionado de macrófagos de la línea
J774 expuestos a partículas de PMMA con OB de la línea MC3T3 condujo a un
aumento en la secreción de GM-CSF [ 147]. Por otra parte, se ha descrito en cocultivo
que el tratamiento de los mismos tipos celulares con partículas de PMMA, pero no así
con partículas de Ti, conduce a un aumento en los niveles de GM-CSF, que podría
estimular el reclutamiento de macrófagos y OC a los sitios de resorción [222].
En nuestro estudio se observó que la exposición de macrófagos a partículas de
alúmina estimuló la liberación de TNF-a. Sin embargo, en el cocultivo macrófago-OB
la secreción de TNF-a disminuyó respecto a los macrófagos aislados. La adición de
partículas al cocultivo produjo un incremento en los niveles de esta citoquina respecto al
cocultivo en ausencia de partículas, siendo dichos niveles menores a los obtenidos en
los macrófagos en presencia de partículas. Estos resultados indican que el biomaterial es
capaz de aumentar directamente la secreción de TNF-a por los macrófagos, pero
además los OB son capaces de inducir una disminución en dicha secreción, lo que
sugiere que la modulación de la liberación de mediadores puede estar ocurriendo entre
ambos tipos de células.
Numerosos estudios han demostrado la estimulación de la secreción de TNF-a en
macrófagos de varios orígenes al exponerlos a distintos biomateriales
[ 144,148,183,220]. Horowitz y col. demostraron que el medio celular condicionado por
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macrófagos en presencia de partículas de PMMA estimulaba en los OB la secreción de
citoquinas como IL-6, GM-CSF y PGEZ [ 147]. Estos autores otorgan al TNF-a un papel
central en la liberación de estas citoquinas por el OB [225].
El TNF-a estimula la producción de IL-6 en OB humanos [167,226]. Así, la
combinación de TNF-a y partículas de Ti tiene efectos aditivos en la producción de IL-
6 en células osteoblásticas MG63 y SaOS-2 [167]. En el presente estudio observamos
que el TNF-a de ratón, en la máxima concentración obtenida en el sistema de cocultivo,
no fue capaz de estimular la secreción de IL-6 por los OB humanos en cultivo primario.
Sin embargo, como anteriormente se ha descrito, en el presente estudio se utiliza un
sistema heterólogo. Por ello, aunque no se puede descartar una función estimuladora del
TNF-a sobre la síntesis de IL-6 in vivo, los resultados obtenidos en este estudio apuntan
a que podría haber otros factores implicados en la liberación de IL-6 en el sistema OB-
macrófago.
Los niveles más altos de las citoquinas ensayadas, excepto para el TNF-a se
obtienen cuando las células son cocultivadas en presencia de partículas. Por tanto, esta
interacción podría ser más importante con vistas a la inflamación y resorción ósea en el
tejido periprotésico que la liberación de citoquinas que ocurre en el macrófago tras la
fagocitosis de las partículas o en el OB tras su activación.
Los resultados del presente trabajo muestran que tanto macrófagos como OB pueden
responder por separado a las partículas alúmina, liberando mediadores inflamatorios.
Sugerimos que ambos tipos celulares secretan factores solubles que modulan en la otra
célula la liberación de otros factores. Además, aunque las interacciones entre OB y
macrófagos pueden suceder sin la activación de los macrófagos o los OB por las





1. El polietileno y la alúmina disminuyen la proliferación de los OB humanos. Este
efecto es más marcado en el caso de las partículas de polietileno de menor tamaño.
2. El fenotipo osteoblástico se modifica en presencia de partículas de polietileno, MA
956 y alúmina según la composición y el tamaño de las mismas, siendo las más
pequeñas las que producen un efecto mayor en los parámetros estudiados.
2.1. La influencia del polietileno en la actividad osteoblástica parece tener dos vías:
(1) una disminución de la secreción de procolágeno C-terminal tipo I, lo cual podría
inducir una inhibición de la formación de matriz ósea; (2) un incremento en la secreción
y expresión de osteocalcina, que podría activar la resorción ósea.
2.2. Las partículas de MA 956 y de alúmina producen una inhibición en la secreción
procolágeno C-terminal tipo I. A1 contrario que las de polietileno, no inducen tal
incremento en los niveles de osteocalcina.
3. La secreción y expresión de IL-6 aumenta en OB humanos expuestos partículas de
polietileno y alúmina. El polietileno estimula más la producción de IL-6 que la alúmina.
4. Las partículas de alúmina inducen la secreción de TNF-a en macrófagos, aislados y
en cocultivo con OB. Sin embargo, la presencia de OB produce un descenso en dichos
niveles. La secreción de IL-6 por macrófagos aumenta en cocultivo con OB y en
presencia de alúmina.
5. Las partículas de alúmina inducen la liberación de GM-CSF en OB en cocultivo con
macrófagos. La secreción y expresión de IL-6 aumenta en OB expuestos a partículas
de alúmina. Los niveles de IL-6 aumentan aún más en el cocultivo y son máximos
en presencia de partículas de alúmina.
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6. La estimulación de la producción de la IL-6 y del GM-CSF en el OB no parecen
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